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In der vorliegenden Arbeit werden kapazitive Elektroden zur Messung von bio-
elektrischen Signalen insbesondere im Bereich der Elektrokardiographie (EKG) und
der Elektroenzephalographie (EEG) entwickelt und vorgestellt. Kapazitive Elektro-
den koppeln im Gegensatz zu den herkömmlich verwendeten galvanischen Elektro-
den das Biosignal über einen isoliert aufgebauten kapazitiven Kontakt zum Körper
aus. Der Fokus der Arbeit liegt auf der Charakterisierung des Übertragungsverhal-
tens dieser kapazitiven Elektroden und der praktischen Anwendung dieses Mess-
verfahrens im Bereich der Routine-Diagnostik und spezieller Interface-Systeme, in
diesem Fall dem Brain-Computer Interface.
Das im Rahmen dieser Arbeit entwickelte portable EKG-System ermöglicht die
EKG-Messung mit 15 Elektroden selbst durch Kleidung hindurch und verbindet
die klassische EKG-Messung mit einem einfachen Zugang zu komplexen räumlichen
Darstellungen der Herzaktivität in Form von Body-Surface-Potential-Maps. Das Ver-
fahren wird direkt mit etablierten Verfahren verglichen und anhand realer Patien-
tendaten validiert. Dazu wurden Messungen in klinischer Alltagsumgebung durch-
geführt. Die Ergebnisse zeigen eine gute Übereinstimmung der Messungen zwischen
kapazitivem und galvanischem Aufbau. Durch die spezielle Anordnung der Elektro-
den im verwendeten System konnte eine deutliche Vereinfachung der EKG-Messung
realisiert werden.
Die in dieser Arbeit durchgeführte elektrische Charakterisierung der Elektroden
und die Beschreibung, insbesondere der Rauschprozesse, ermöglicht ein besseres Ver-
ständnis der besonders für das EEG benötigten höheren Messempﬁndlichkeit. Um
dies praktisch nachzuweisen, bzw. die Grenzen des Systems aufzuzeigen, wird der
Aufbau eines 28-Kanal Helmsystems auf Basis kapazitiver Elektroden beschrieben,
welches zusammen mit der ebenfalls entwickelten analogen und digitalen Signalver-
arbeitung EEG-Messungen möglich macht. Gezeigt werden Messungen der Alpha-
Aktivität und visuell evozierter Potentiale. Letztere Signale werden zusätzlich in
einem speziellen Aufbau zur Realisierung eines kapazitiven Brain-Computer Inter-
faces verwendet. Dazu sind Verfahren der Signalverarbeitung, insbesondere Klas-
siﬁzierungsalgorithmen, notwendig um eine Online-Steuerung zu ermöglichen. Dies
wird anhand einer Steuerung eines Modellfahrzeugs beispielhaft demonstriert.
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Abstract
In this work capacitive electrodes to measure bioelectric signals particularly in
the ﬁeld of electrocardiography (ECG) and electroencephalography (EEG) are pre-
sented. Capacitive electrodes are based on a capacitive coupling between the elec-
trode and the body; in contrast to the conventionally used galvanic electrodes they
are isolated from the body. So capacitive electrodes do not require a direct electri-
cal contact to the skin. This work focuses on the characterization of the transfer
function and the noise behavior of the capacitive electrodes and the practical appli-
cation of this measurement in routine diagnosis and speciﬁc interface systems, such
as Brain-Computer Interfaces.
The development of a portable ECG system is described, enabling the measure-
ment of the ECG with 15 electrodes through clothing. This system combines the
classical ECG measurement with a simple access to complex spatial representations
of the cardiac activity called body surface potential mapping. The procedure is di-
rectly compared with established systems and measurements based on real patient
data are presented. The results show a high correlation between measurements of
the capacitive and galvanic system. The special arrangement of electrodes used in
the system greatly simpliﬁes the ECG measurement. Further studies with diﬀerent
groups of patients are ongoing.
In this work the electrical characterization of the electrodes and in particular the
description of the noise behavior is evaluated for measuring brain activity because
the EEG needs a higher sensitivity than ECG applications. To demonstrate this
in practice and also show the limitations of this approach, the construction of a
28-channel EEG helmet based on capacitive electrodes is described. In combination
with a developed analog and digital signal processing unit, EEG measurements
are possible with this helmet. Measurements of alpha activity and visually evoked
potentials are presented. These visual evoked potentials are also used in a special
system for the implementation of a capacitive Brain-Computer Interface. Therefore,
additional methods of signal processing are required, in particular classiﬁcation and
online algorithms. The control of a RC car is represented to demonstrate the function
of this Brain-Computer Interface.
Capacitive electrodes, non-contact ECG, Brain-Computer Interface
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Seit der Entdeckung der elektrischen Herztätigkeit durch Carlo Matteucci 1843 und
der Entwicklung der EKG-Messung beim Menschen durch Willem Einthoven Anfang
des 20. Jahrhunderts ist die Entwicklung inzwischen weit fortgeschritten. Heutzutage
kann jeder Mensch seine Herzfunktion beim Sport oder im Bereich des Homemoni-
torings überwachen und jeder Arzt ist in der Lage, anhand des EKGs eine schnelle
und präzise Diagnose zu stellen. Die eigentliche Form der elektrischen Ableitung hat
sich dabei kaum verändert. Es wird weiterhin in den allermeisten Fällen eine galva-
nische Ableitung durchgeführt, wobei die Entwicklung von trockenen und textilen
Elektroden in manchen Bereichen zu einer Vereinfachung geführt hat.
Durch die Verfügbarkeit von speziellen Halbleiter-Verstärkern wird seit Ende der
60er Jahre eine gänzlich andere Form der Ableitung untersucht, die eine Messung
des EKGs trotz elektrischer Isolation zum Körper ermöglicht, in gewissen Grenzen
sogar mit einem Abstand zwischen den verwendeten Elektroden und dem Körper
von einigen Zentimetern. Diese so genannten kapazitiven Elektroden versprechen
eine Vereinfachung der Messung, die insbesondere dort von Nutzen sein kann, wo
ein schneller Zugang zum EKG-Signal von entscheidender Bedeutung ist, z.B. in
der Notfallmedizin. Gleichzeitig verspricht diese Art der Messung den Wegfall von
Verbrauchsmaterial, Messungen durch Kleidung hindurch sind genauso möglich wie
eine versteckte Integration in Alltagsgegenstände. So kann praktisch unsichtbar eine
medizinische Überwachung realisiert werden um die eigentliche Untersuchung des
Herzens für den Patienten so angenehm wie möglich zu gestalten.
Neben dem Herzen ist die Überwachung bzw. Messung der elektrischen Gehirn-
funktion ebenfalls von zentraler Bedeutung. Sowohl im Bereich der Epilepsie-Diag-
nostik als auch in der neurologischen Forschung und der Psychologie sind derartige
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Untersuchungen in Form des EEGs an der Tagesordnung. Durch die geringe Si-
gnalamplitude ist die Vorbereitung des Patienten im Vergleich zum EKG ungleich
aufwendiger, so dass hier eine Anwendung kapazitiver Elektroden ein deutliches Ver-
besserungspotential verspricht. Ein Forschungsgebiet, welches in den letzten zehn
Jahren immer mehr an Bedeutung hinzugewonnen hat, ist die Forschung im Bereich
der Gehirn-Computer-Schnittstelle (engl. Brain-Computer Interface). Derartige Sys-
teme auf EEG-Basis sind heutzutage in der Lage, eine Kommunikation für schwerst
gelähmte Patienten zu realisieren. Gesunden Menschen eröﬀnet sich mit derarti-
gen Systemen eine komplett neue Schnittstelle zum PC. Auch hier wird intensiv an
Messverfahren geforscht, die eine breite Anwendbarkeit dieser Technologie eröﬀnen
und die Messung des EEGs auch außerhalb des klinischen Bereiches ermöglicht, so
wie es heute beim EKG schon möglich ist.
Im Rahmen dieser Arbeit sollen kapazitive Elektroden auf ihre Anwendbarkeit un-
tersucht, und anhand von Experimenten die derzeitigen Möglichkeiten dieser Tech-
nologie aufgezeigt werden. Dabei soll insbesondere die praktische Realisierbarkeit im
Vordergrund stehen. Es soll unter realen Umgebungsbedingungen und unter Nut-
zung etablierter Herstellungstechnologien die Anwendbarkeit im Vergleich zu den




Die Funktionalität des menschlichen Körpers ist durch eine komplexe Signalverarbei-
tung und -weiterleitung zwischen den zentralen Organen wie dem Gehirn, Rücken-
mark und dem Herzen möglich. Die verwendeten Signale basieren unter anderem
auf elektrischen Vorgängen hervorgerufen durch die Änderung von Ionenkonzentra-
tionen in den einzelnen Zellen, aus denen wiederum die Organe bestehen. Durch
den elektrischen Charakter und die Leitfähigkeit des Gewebes sind diese Signale
auch außerhalb der Zelle in einem gewissen Abstand noch messbar. In diesem Ka-
pitel soll die Messung dieser bioelektrischen Signale auf der Haut beschrieben und
Anwendungen diskutiert werden.
2.1 Elektroden zur Messung von Biopotentialen
Für die Messung von bioelektrischen Signalen und Ereignissen werden üblicherwei-
se leitfähige Elektroden verwendet. Diese sind so aufgebaut, dass der Widerstand
zwischen Elektrode und Hautoberﬂäche minimiert wird. Diese Minimierung des Wi-
derstandes erfordert neben dem Einsatz einer gut leitfähigen Elektrode in vielen
Fällen die Verwendung eines Elektrolyten, der mit der Elektrode kombiniert wird
oder separat aufgebracht werden muss. Darüber hinaus werden auch trockene Elek-
troden und Elektroden auf textiler Basis eingesetzt, die keinen Elektrolyten benö-
tigen. Eine weitere Möglichkeit der Signalein- bzw. auskopplung ist die kapazitive
Elektrode, die das Signal kapazitiv aus dem Körper auskoppelt und so ohne direkten
elektrischen Kontakt auskommt. Auf eine Beschreibung von Elektroden, die zu einer
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Verletzung der Haut führen (sogenannte invasive Elektroden, wie z.B. Nadel- oder
Mikroelektroden), oder unter die Haut oder Schädeldecke (Electrocorticogramm,
ECoG) eingebracht werden, soll hier verzichtet werden, da diese Verfahren nicht
Thema dieser Arbeit sind. Diese Elektroden erreichen ein deutlich besseres Signal-
Rausch-Verhältnis und werden überall dort eingesetzt, wo ein nicht-invasives Aus-
koppeln der Biosignale aufgrund der zu geringen Signalamplitude nicht angewendet
werden kann.
2.1.1 Kontakt-Elektroden auf Basis eines Elektrolyts
Elektrische Ströme im menschlichen Körper basieren auf der Ionenleitung durch
positiv, bzw. negativ geladene Salzionen, die wesentlicher Bestandteil der Zellen
sind und über weit entwickelte Mechanismen insbesondere zur Reizleitung genutzt
werden. Diese Biosignale sind in der Medizin von großem Interesse, sei es bei der
Diagnostik im klinischen Bereich (EKG, EEG) oder bei dem Verständnis von biolo-
gischen Prozessen im Bereich der Forschung. Bei der Messung von Signalen aus dem
Körper muss grundsätzlich ein Übergang zwischen der Ionenleitung im Körper bzw.
in den Zellen des Körpers und der Elektronenleitung in einer metallischen Elektro-
de, mit der das Signal an der Körperoberﬂäche gemessen werden soll, ermöglicht
werden.
Allgemein kann es an der Grenzﬂäche zwischen Haut und Elektrode immer dann
zu einem Stromﬂuss kommen, wenn das Metall Ionen mit der Haut austauschen
kann. Löst sich aus dem Metall ein positiv geladenes Metall-Ion heraus, wird im
Metall ein Elektron frei, welches somit im Metall für einen Stromﬂuss zur Verfügung
steht. Voraussetzung für einen guten mechanischen Kontakt ist aber zunächst ein
ﬂächiger Kontakt zwischen der Metalloberﬂäche und der rauen Haut, die je nach Zu-
stand mehr oder weniger trocken und fetthaltig ist. Unter anderem zu diesem Zweck
wird ein Elektrolyt eingesetzt, und zwischen Elektrode und Haut dünn aufgebracht.
Die im Elektrolyt vorhanden Salzionen sorgen dann für einen vollﬂächigen Kontakt
zwischen der Elektrode und der ionenleitenden Haut. Der Austausch von Ionen zwi-
schen Metall und Elektrolyt ﬁndet nur unter bestimmten Bedingungen statt, die
eine Verwendbarkeit von Materialien für eine Messung von Biosignalen einschrän-
ken bzw. erst ermöglichen. Grundsätzlich klassiﬁziert man Elektroden zunächst nach
der Art und Weise, wie dieser Austauschprozess zum Elektrolyten abläuft. Ist dieser
Prozess reversibel, d.h. Metallionen können vom Elektrolyten wieder zurück in das
Metall übergehen, spricht man von einer reversiblen bzw. nicht polarisierbaren Elek-
trode. Im anderen Fall handelt es sich um eine nicht reversible oder polarisierbare
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Elektrode [1]. Bei der Messung werden daher meist nicht polarisierbare Elektro-
den eingesetzt, wobei die Gründe dafür im Folgenden erläutert werden sollen. Der
Begriﬀ der Polarisierbarkeit begründet sich aus den Ladungsverhältnissen an der
Grenzﬂäche zwischen Metall-Elektrode und Elektrolyt.
Abb. 2.1 zeigt die Verhältnisse an der Grenzschicht zwischen Metall und Elek-
trolyt. An der Metallseite des Elektroden-Elektrolyt-Systems lagern sich Elektronen
(negativ) an, im Elektrolyten entsprechend die Wasserstoﬀenden von Wasserdipolen
(positiv). Diese Monolage von Wasserdipolen bildet somit zur von der Elektrode
weg gewandten Seite eine negativ geladene Schicht, an der sich wiederum positive
Ionen (in diesem Beispiel K+-Ionen) anlagern [2]. Je nach Ladungsverhältnissen an
der Grenzschicht kann sich die Polarität umkehren, so dass insbesondere die Was-
serdipole entsprechend entgegengesetzt angeordnet sind.
Die so entstehende Schicht nennt man Helmholtz-Doppelschicht [3], sie wurde
erstmals 1879 von Hermann von Helmholtz beschrieben. Dieses Schichtmodell wurde
später erweitert, da sich insbesondere die Verteilung der Ionen aufgrund von ther-
mischen Bewegungen eher als diﬀuse Raumladungszone darstellt und nach ihren
Entdeckern als Gouy-Chapman-Schicht bezeichnet wird [4]. Sie lässt sich mathema-
tisch als exponentieller Potentialabfall beschreiben [5]:
ϕ(ξ) = (ϕ(0)− ϕL) · e−
ξ
x + ϕL (2.1)
ξ beschreibt dabei den Abstand von der Helmholtzschicht, ϕL das chemische Po-
tential der Elektrode und x die Dicke der Gouy-Chapman-Schicht. Die Dicke dieser








































Abbildung 2.1: Helmholtz-Doppelschicht (nach [2]).
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risierbaren Elektroden kommt es nur zu einem geringen Ladungstransport bei Vor-
handensein eines elektrischen Feldes zwischen Elektrode und Körper. Die elektrische
Doppelschicht bleibt bestehen und es kommt lediglich zu einer Konzentrationsände-
rung auf beiden Seiten. Die dadurch entstehende Änderung des Elektrodenpotentials
an der Doppelschicht bezeichnet man nun als Polarisation. Eine derartige Elektrode
verhält sich weitgehend kapazitiv [5].
Eine Polarisation wird verhindert, wenn ein Übergang einer Ionensorte aus der
Elektrodenphase in die Lösungsphase möglich ist. Nur so können Ladungen in großem
Umfang zwischen Elektrode und Elektrolyt ausgetauscht werden. Beschrieben wird
diese Fähigkeit des Ladungsaustausches mit Hilfe der Austauschstromdichte S0. Die-
se erweitert das Elektrodenmodell mit Helmholtz- und Gouy-Chapman-Schicht um
die dynamische Komponente der Gleichgewichtsprozesse an der Grenzschicht. Die
Austauschstromdichte gibt Auskunft über die Geschwindigkeit dieser Prozesse und
ist materialspeziﬁsch. Metallsalze mit hohem S0 basieren z.B. auf Zink (Zn) und
Silber (Ag). Im Ersatzschaltbild der Elektrode werden diese Prozesse durch einen
Widerstand parallel zum Kondensator repräsentiert [5]. Am meisten Verwendung
ﬁnden heute Silber/Silberchlorid-Elektroden, welche nur eine sehr geringe Polarisier-
barkeit aufweisen. Sie werden in Verbindung mit einem Elektrolyten eingesetzt, der
mit Chlorionen gesättigt ist. Dadurch kann ein beidseitiger Austausch von Chlorio-
nen stattﬁnden, der somit das Entstehen einer Helmholtz-Doppelschicht verhindert
und zu einer nicht polarisierbaren Elektrode führt. Die Elektrodenimpedanzen, die
mit derartigen Elektroden zwischen Elektrode und Hautoberﬂäche erreicht werden
können, liegen typischerweise bei Ag/AgCl-Elektroden im Bereich 10-50 kΩ. Nied-
rige Werte können durch entsprechende Präparation der Haut (Aufrauen der Haut,
Entfernung abgestorbener Hautschichten) erreicht werden.
Im Bereich der EKG-Messung werden hauptsächlich Ag/AgCl-Elektroden einge-
setzt, die entweder mittels eines Klebers auf die Haut aufgeklebt werden (Klebe-
elektroden) oder aber mit Unterdruck an die Haut angesaugt werden, wobei übli-
cherweise mittels eines Kontaktsprays ein Elektrolyt zwischen die Elektrode und die
Haut gebracht wurde. Bei den Klebeelektroden beﬁndet sich ein Elektrolyt-Gel in
einem Reservoir zwischen Ag/AgCl und Haut, welches nach Abziehen der Klebefolie
automatisch mit der Haut in Kontakt kommt. Abb. 2.2 zeigt eine Klebe- und Saug-
elektrode für die Verwendung bei EKG-Messungen. Die Saugelektroden haben dabei
denn Vorteil, dass sie wiederverwendet werden können, allerdings sorgt der Unter-
druck bei längerer Anwendung für unangenehme Hämatome auf der Hautoberﬂäche.
Bei der Messung des EEGs wird das Signal mit einer höheren Ortsauﬂösung auf-
genommen, die Elektroden müssen zwischen den Haaren angebracht werden und der
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(a) Klebeelektrode (b) Saugelektrode
Abbildung 2.2: Elektroden für das galvanische EKG.
Übergangswiderstand muss wegen der deutlich geringeren Signalamplitude im Ver-
gleich zum EKG minimiert werden, um den Einﬂuss des thermischen Rauschens und
die Einkopplung von Störsignalen so gering wie möglich zu halten. Aus diesen Grün-
den werden beim EEG deutlich kleinere Elektroden als beim EKG eingesetzt. Diese
basieren ebenfalls auf einer Ag/AgCl-Elektrode (Abb. 2.3(a)), die in einer sogenann-
ten EEG-Kappe aufgehängt sind, um sie auf dem Kopf zu ﬁxieren (Abb. 2.3(b)).
Ein Aufkleben der Elektroden auf die Kopfoberﬂäche ist wegen der Haare nicht
möglich bzw. nicht praktikabel. Um eine möglichst geringe Übergangsimpedanz zu
realisieren, wird die Haut zunächst mittels eines sogenannten Abrasiv-Gels aufge-
raut, anschließend wird das Elektrolyt-Gel aufgebracht und erst dann die Elektrode
platziert. Der Übergangswiderstand wird für jede Elektrode gemessen und so lange
optimiert, bis er unter einer gewissen Grenze (meist 5-10 kΩ) liegt. Bei modernen
EEG-Kappen kann das Gel durch die ringförmige Elektrode gespritzt werden, was
unter Verwendung eines kombinierten Abrasiv/Elektrolytgels eine Beschleunigung
des Anbringens der Elektroden bedeutet und insbesondere bei hohen Kanalanzahlen
eine Erleichterung bringt.
2.1.2 Trockene und textile Elektroden
Elektroden in Kombination mit einem Elektrolyten sind die am weitesten verbrei-
teten Elektroden im medizinischen Bereich. Trotzdem gibt es Anwendungsgebiete,
in denen eine Nutzung eines Elektrolyten nicht sinnvoll erscheint. Insbesondere bei
Langzeitmessungen ist das Austrocknen des Elektrolyts ein Problem und ein im-
mer wieder neu aufzubringendes Elektrolyt nicht praktikabel. Des Weiteren kommt
es bei manchen Patienten in der Langzeitanwendung zu dermatologischen Verände-
rungen (Hautirritationen). In diesen Fällen wird auf einen Elektrolyten verzichtet
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(a) EEG-Elektroden (b) EEG-Kappe
Abbildung 2.3: EEG Messung mit Ag/AgCl-Elektroden.
und man spricht von trockenen Elektroden [4]. Dabei nimmt man eine Erhöhung
der Elektrodenimpedanz in Kauf (mindestens Faktor zwei schlechter als Elektrolyt-
elektroden). Gleichzeitig wird die Elektrode empﬁndlicher für äußere Störungen wie
Netzstörungen oder Bewegungsartefakte [6]. Als Materialien für trockene Elektro-
den werden z.B. Edelstahl, Aluminium oder Titan eingesetzt, wobei Aluminium die
schlechteren Oxidationseigenschaften besitzt. Zur Vermeidung von Oxidation wird
unter anderem auch Gold als Elektrodenmaterial eingesetzt [7]. Alternativ kommen
auch leitfähige Polymere oder mit Metall bedampfte Polymere zum Einsatz, wenn
es auf eine möglichst ﬂexible Anpassung an die Haut ankommt [8, 9, 10, 11]. Die
Impedanz der Elektrode ist dabei um den Faktor 4-5 höher, ist aber trotzdem gering
genug, um sowohl ein EKG als auch mit gewissen Einschränkungen ein EEG abzu-
leiten, dort kommt es meist bei mobilen Systemen zum Einsatz [12]. Für ähnliche
Einsätze sind auch trockene Elektroden auf Hydrogel-Basis gedacht [13].
Ebenfalls ohne Elektrolyt kommt man aus, wenn man textile Elektroden auf Basis
von leitfähigen Fäden oder Garnen realisiert, um z.B. eine Integration in Kleidung
oder Betttextilien zu realisieren [14, 15]. Als leitfähige Materialien für die Fäden
werden Silber, Edelstahl aber auch Kohlenstoﬀ/Graﬁt verwendet (Abb. 2.4). Aller-
dings erhöht sich der Kontaktwiderstand im Vergleich zu trockenen Elektroden noch
mal erheblich bis in den MΩ-Bereich [16]. Daher werden oft angepasste Ausleseelek-
troniken verwendet bzw. die Elektroden als aktive Elektroden realisiert. Mit dem
steigenden Kontaktwiderstand steigt auch das Rauschen der Elektroden. Es lässt
sich durch Vergrößerung der Elektrodenﬂäche zwar etwas kompensieren, bleibt aber
signiﬁkant über dem von Elektrolyt-Elektroden [17]. Zusätzlich ist auch hier eine
höhere Empﬁndlichkeit für Bewegungsartefakte gegeben, die aber mit zusätzlicher
Signalverarbeitung reduziert werden kann [18].
Grundsätzlich lässt sich mit textilen Elektroden eine EKG-Messung realisieren,
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Silbergarn
Kunststofffaser
Abbildung 2.4: Struktur einer textilen Elektrode auf Silberbasis [19].
wobei aufgrund des höheren Haut-Elektroden-Kontakts ein schlechterer Signal-zu-
Rausch-Abstand in Kauf genommen werden muss [20, 21]. Die Signaleigenschaften
hängen dabei sowohl vom verwendeten Material und der Elektrodengeometrie, als
auch von der Ausführung der Einwebung der leitfähigen Fäden und nicht zuletzt
vom Zustand der Haut des Patienten ab [19]. Ein besonderer Schwerpunkt liegt auf
der Entwicklung von T-Shirts mit integrierten Elektroden, oft auch als intelligente
Textilien bezeichnet. Dort kann sowohl eine schlichte Überwachung des eigentlichen
Herzschlages als auch eine mehrkanalige Ableitung des EKGs bei Integration mehre-
rer Elektroden realisiert werden [22, 23, 24]. In Kombination mit anderen Sensoren
lassen sich eine Vielzahl von Vitalparametern gleichzeitig überwachen, z.B. Atmung,
Körpertemperatur und Sauerstoﬀsättigung [25, 10].
2.1.3 Aktive Elektroden
Bei der Betrachtung der möglichen Einkoppelwege von Störungen bei biomedizi-
nischen Messungen muss neben der Elektrode das Anschlusskabel zum Verstärker
besonders beachtet werden. Durch den direkten Anschluss an die relativ hochohmi-
ge Elektrode können Störungen vermehrt einkoppeln [4]. Um dies zu unterbinden
bietet es sich an, direkt in der Elektrode eine Impedanzwandlung und Verstärkung
zu realisieren, um zum einen das Anschlusskabel niederohmig treiben zu können und
zum anderen durch eine Verstärkung direkt an der Signalquelle eine Verbesserung
des Signal-zu-Rausch-Abstandes zu erreichen [26, 27]. Dazu wird meist direkt in die
Elektrode ein Verstärker integriert, der diese Aufgaben übernimmt (Abb. 2.5). Des
Weiteren kann z.B. eine Messung bzw. Überwachung der Elektrodenimpedanz bei
aktiven EEG-Elektroden realisiert werden (z.B. EEG-Kappe ActiCAP der Firma
Brain Products).
Aktive Elektroden werden insbesondere auch im Bereich der EEG-Messung ein-






Abbildung 2.5: Schaltung einer aktiven Elektrode auf Gold-Basis nach [28].
gesetzt. Da hier besonders empﬁndlich gemessen werden muss, ist eine Verbesserung
des Signal-zu-Rausch-Verhältnisses von besonderer Bedeutung. Nachteilig wirkt sich
hingegen die nötige Energieversorgung jeder Elektrode aus, was insbesondere bei
Vielkanal-EEG-Messungen eine Rolle spielt. Außerdem wird an der Elektrode zu-
sätzlich Platz für die Elektronik benötigt. Durch die Miniaturisierung der Elektro-
nikkomponenten ist dieses Problem heutzutage aber nahezu gelöst. Da kapazitive
Elektroden grundsätzlich aktiv sind, werden einige Besonderheiten der aktiven Elek-
troden im nächsten Kapitel mit behandelt.
2.1.4 Kapazitive Elektroden
Kapazitive Elektroden nutzen ein grundsätzlich anderes Messprinzip als die bis-
her vorgestellten Elektrodenarten. Die eigentliche Elektrode ist vom Körper iso-
liert aufgebaut. Das Signal aus dem Körper wird kapazitiv eingekoppelt und an der
Elektrode hochohmig gemessen. Zu diesem Zweck wird an die Elektrode ein Im-
pedanzwandler angeschlossen. Die ersten derartigen Elektroden wurden Ende der
sechziger Jahre publiziert [29, 30]. Dort wurde als Impedanzwandler eine FET-Stufe
(FET=Feldeﬀekttransistor) mit einem Eingangswiderstand von 1000MΩ eingesetzt.
Die eigentliche Elektrode bestand aus Aluminium, wobei die Isolierung zur Haut-
oberﬂäche durch die anodische Oxidation des Aluminiums realisiert wurde. Die Ka-
pazität einer derartigen Platte lag bei etwa 5000 pF. Mit diesem Messaufbau konn-
ten erste EKG-Messungen mit vergleichbarer Qualität wie mit herkömmlichen gal-
vanischen Elektroden (auf Elektrolyt-Basis) erreicht werden [31]. Diese Ergebnisse
wurden zunächst mit EKG- und EMG-Messungen veriﬁziert, wobei unterschiedliche
Isolationsmaterialien verwendet wurden, z.B. Tantaloxid [32] oder schlicht Kunst-
stoack [33]. 1973 folgten dann erste EEG-Messungen, welche mit Barium-Titanat
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als Isolator gemessen wurden [34]. Dabei wurde allerdings ein Elektrolyt verwendet,
um die kapazitive Elektrode elektrisch möglichst gut an die Haut anzukoppeln und
der Entstehung eines Luftspaltes zwischen Elektrode und Haut entgegenzuwirken.
Abb. 2.6 zeigt die Schaltung einer FET-basierte Elektrode [1, 4].
Moderne Elektroden werden meist auf Basis von Operationsverstärkern reali-
siert, da damit noch höhere Eingangswiderstände erreicht werden können. Dies ist
insbesondere für das Übertragungsverhalten von Bedeutung. Im Folgenden sollen
die Eigenschaften von kapazitiven Elektroden im Detail diskutiert werden und es
soll auf die relevanten Teile im Aufbau eingegangen werden.
Aufbau und Messprinzip
Der grundsätzliche Aufbau von kapazitiven Elektroden ist in Abb. 2.7 gezeigt. Je
nach Variante sind nicht alle Teile des Blockschaltbildes vorhanden oder aber unter-
schiedlich ausgeführt. Dies gilt insbesondere für die Art der Abschirmung und den
Rückkoppelpfad (Feedback).
Die Elektrode und die Hautoberﬂäche bilden einen Kondensator, über den das
Biosignal in die Elektrode eingekoppelt wird. Als Isolator kann ein Material mit
besonders guten dielektrischen Eigenschaften eingesetzt werde. Dies ist aber nur
dann sinnvoll, wenn sich kein Luftspalt oder ein anderes Material (z.B. Kleidung)
zwischen Elektrode und Haut beﬁndet. Ansonsten würde dann die Reihenschaltung
der Dielektrika wirken, bei der das Material mit dem kleineren εr dominiert. Um
die Ladungsänderung auf der Elektrode messen zu können, bedarf es eines Impe-
danzwandlers, der direkt an die Elektrode angeschlossen wird [35]. Betrachtet man


















Abbildung 2.6: Kapazitive Elektrode auf Basis eines Feldeﬀekt-Transistors.











Abbildung 2.7: Blockschaltbild einer kapazitiven Elektrode.
Körper bestehende Kondensator und der Eingangswiderstand des Impedanzwand-
lers ein RC-Glied, welches für das eingekoppelte Biosignal als Hochpass wirkt. Der
Eingangswiderstand des Impedanzwandlers muss dabei möglichst so groß sein, dass
dieser Hochpass durchlässig für die zu messenden Signale ist. Bei typischen Frequen-
zen von Biosignalen von 0.5-100Hz liegt diese Eingangsimpedanz im Bereich von
mehreren 100MΩ bis in den hohen GΩ-Bereich, abhängig vom eingesetzten Isolati-
onsmaterial und der daraus resultierenden Kapazität des Koppelkondensators [36].
Oft wird der Eingangswiderstand gezielt manipuliert, wobei ein sogenannter Bias-
pfad geschaﬀen wird, z.B. in Form eines Biaswiderstandes oder mit Hilfe des Sperr-
stroms einer Diode, welche vor dem Impedanzwandler angeordnet werden (siehe
Anpassung in Abb. 2.7). Dadurch kann das Übertragungsverhalten des Eingangs-
hochpasses gezielt eingestellt und das Einschwingverhalten der Elektrode beeinﬂusst
werden. Weitere Elemente in der Elektrode sind Komponenten zur Rückkopplung
des Signals und Komponenten zur aktiven und passiven Schirmung [37, 38]. Des
Weiteren können hinter dem Impedanzwandler Filter und Verstärker in die Elektro-
de integriert sein. In den allermeisten Fällen wird auf eine Art Elektrolyt verzichtet,
da es hier grundsätzlich nicht benötigt wird und gerade der Verzicht als Vorteil die-
ser Art von Elektroden anzusehen ist. Das identische Messprinzip lässt sich auch
fernab der Medizintechnik für die Untersuchung von Materialien und Schaltkreisen
anwenden [39, 40, 41, 42].
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Isolationsmaterial
Von der Wahl des Isolationsmaterials hängt die zu erreichende Größe der Koppel-
kapazität entscheidend ab. Dies triﬀt sowohl auf die Fläche, die Dicke als auch auf
das Material selbst zu und zwar hier vereinfacht nach der allgemein gültigen Formel





Die Fläche A wird durch die gewählte Elektrodengeometrie vorgegeben, die Dicke
d hängt entweder von dem verwendeten Isolationsmaterial oder im Fall von Dünn-
schichtprozessen von der Dicke der aufgebrachten Schicht ab. Dabei lassen sich mit
derartigen Verfahren deutlich dünnere Schichten imMikrometer-Bereich erzeugen als
mit einer einfachen Kunststoﬀ-Folie, deren Materialdicke typischerweise im Bereich
einiger 100µm liegt. Die Dielektrizitätskonstante wird direkt durch das verwendete
Material bestimmt, wobei auch hier mit den Dünnschichtmaterialien deutlich hö-
here Werte erzielt werden können. Aus diesem Grund lassen sich die Elektroden in
der Literatur in zwei Kategorien aufteilen. Zum einen Elektroden, die die Kapazität
optimieren, indem eine möglichst dünne Schicht aus einem Material mit hohem εr
verwendet wird, zum anderen Elektroden, bei denen lediglich eine Isolation zur Si-
cherstellung des kapazitiven Verhaltens auf die Elektrodenﬂäche aufgebracht wird.
Wie bereits angesprochen, funktioniert das Konzept der Maximierung von εr nur
bei direktem mechanischem Haut-Elektroden Kontakt. Beﬁndet sich ein weiteres
isolierendes Material zwischen dem Dielektrikum und der Haut, zum Beispiel Haare
oder Kleidung, muss man die Reihenschaltung dieser Dielektrika betrachten. Da bei
einer kapazitiven Reihenschaltung die Kehrwerte der einzelnen Kapazitäten addiert
werden, dominiert die kleinere Kapazität und damit das zusätzliche Material mit
seinen im Vergleich zum aufgebrachten Dielektrikum deutlich geringeren dielektri-
schen Eigenschaften. Eine Verwendung einer Dünnschicht mit hohem εr bringt somit
in diesem Fall keine Verbesserung, so dass sich daraus die zweite Kategorie an Elek-
troden ergibt, wo als isolierendes Material lediglich eine Folie oder Stoﬀ mit relativ
niedrigem εr zur elektrischen Isolation der Elektrodenﬂäche genutzt wird [43, 44, 45].
Dabei liegen die Kapazitätswerte für letztere Elektroden im Bereich 10-100 pF, wo-
hingegen die Werte für die hochdielektrischen Systeme deutlich über 1000 pF liegen.
Dort werden neben den bereits erwähnten Materialien auch TiO2, SrTiO3 und SiO2
als hochdielektrische Materialien eingesetzt [36, 46, 47]. Ebenfalls keinen Einﬂuss
hat die dielektrische Schicht bei der Messung des Signals aus einem gewissen Ab-
stand zum Körper, wobei es dabei um Abstände zwischen wenigen mm bis cm geht,
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in Einzelfällen auch darüber hinaus [48, 49]. Auch hier wird die Koppelkapazität von
dem Luftspalt dominiert und liegt im niedrigen pF-Bereich. Bei großen Abständen
ist bei EKG-Messungen lediglich eine Detektion der R-Zacke möglich und somit die
Analyse auf die Herzrate beschränkt [50].
Verstärker
Der Eingangswiderstand des Verstärkers bestimmt durch den sich aus Eingangs-
widerstand und Koppelkapazität bildenden RC-Hochpass maßgeblich das Übertra-
gungsverhalten der Elektrode. Für die Einkopplung von Biosignalen müssen auf-
grund der niedrigen Frequenz der Signale Verstärkertypen mit sehr hohen Eingangs-
widerständen verwendet werden. Dies lässt sich entweder mit Feldeﬀekt-Transistoren
(FET) oder mit Operationsverstärkern mit FET-Eingangsstufe realisieren [43, 37,
45]. Die damit erreichbaren Widerstände liegen im Bereich 1012 bis 1016 Ω. Eine
Eigenschaft, die direkt mit dem Eingangswiderstand zusammenhängt, ist der Bias-
Strom, der als Fehlstrom in den Eingang des Verstärkers ﬂießt. Dieser Strom liegt
bei den hier verwendeten Verstärkern im Bereich <1pA und damit am unteren En-
de von dem, was technisch möglich ist. Die Eigenschaften des Eingangsverstärkers
wie Eingangswiderstand und -kapazität lassen sich mittels zusätzlicher Beschaltung
noch verbessern, um ein möglichst optimales Eingangsverhalten zu erhalten. Mit
einem im Vergleich zum Eingangswiderstand niederohmigeren Biaswiderstand kann
die Grenzfrequenz des Eingangshochpass gezielt eingestellt werde. Grundsätzlich
wird die Eingangsstufe auch genutzt, um ein sogenanntes Guardpotential zu erzeu-
gen, mittels dessen sich die eigentliche Elektrodenﬂäche von der inneren und äußeren
Elektronik eﬀektiv abschirmen lässt [38].
Grounding und Artefakte
Bei der Messung von Biopotentialen ist die Masseverbindung eine entscheidende
Komponente bei der Vermeidung von Störsignalen. Bei der kapazitiven Messung
kann man grundsätzlich ähnlich der galvanischen Messung eine galvanische Masse-
verbindung nutzen, um den Körper auf einem deﬁnierten Bezugspotential zu halten.
Das hat aber den Nachteil, dass man eine zusätzliche Elektrode am Körper ﬁxie-
ren muss (z.B. durch Kleben). Der kontaktlose Charakter der kapazitiven Messung
ist daher auch bei der Groundverbindung wünschenswert. Dies kann durch eine
sogenannte kapazitive Masse realisiert werden. Dabei wird eine Elektrode auf ein
deﬁniertes Potential gelegt und isoliert am Körper befestigt. Das Steuerpotential
wird dabei ähnlich einer Driven-Right-Leg-Elektrode (DRL) im galvanischen EKG
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gewonnen [51, 52, 43, 53]. Die Größe dieser kapazitiven Elektrode liegt im Bereich
einiger 10 cm2.
Neben der Masseverbindung gibt es mit den Bewegungsartefakten eine zweite
Quelle für Störungen, die bei kapazitiven Elektroden verstärkt auftreten. Die Ursa-
che dafür liegt in der Ankopplung der Elektrode an den Körper [54]. Existiert eine
Relativbewegung zwischen Elektrode und Körper, und zwar entweder parallel zur
Elektrodenﬂäche oder senkrecht dazu, kommt es zu einer lokalen Änderung des Ab-
standes zwischen Haut und Körper und damit ändert sich der Abstand der beiden
Kondensatorﬂächen (Gl. 2.2). Diese Änderung führt zwangsläuﬁg zu einer Beein-
ﬂussung des Signals, welches direkt von der Größe der Koppelkapazität abhängt.
Zusätzlich kann die Elektrode bzw. der Eingangsverstärker aufgrund der starken
Kapazitätsänderung in die Sättigung getrieben werden, so dass keine sinnvolle Mes-
sung mehr möglich ist. Daher muss bei kapazitiven Elektroden besonders auf einen
konstanten Elektrodenabstand zum Messobjekt geachtet werden. Dies lässt sich ent-
weder durch mechanische Fixierung oder aber durch Vermeidung der oben beschrie-
benen Relativbewegung sicherstellen [55].
Rauschen
Das Rauschen von kapazitiven Elektroden begrenzt insbesondere die Einsatzmög-
lichkeiten im Bereich der EEG-Messungen, wo in manchen Anwendungen Signale
kleiner 1µV mit einer Frequenz bis unter 1 Hz gemessen werden müssen. Da die
Rauscheigenschaften ebenfalls stark von den geometrischen Eigenschaften abhängen,
diﬀerieren die Rauschwerte zwischen den unterschiedlichen Anwendungen. Für Elek-
troden mit einer hohen kapazitiven Kopplung werden Werte bis zu 30 nV/
√
Hz ange-
geben, die hauptsächlich durch den Verstärker begrenzt werden [56]. Typische Werte
für Systeme mit relativ schwacher Kopplung sind 1-10µV/
√
Hz bei 10Hz [45, 48].
Zur Berechnung des Signal-zu-Rausch-Verhältnisses lässt sich ein Modell der Elek-
trode (Abb. 2.8) aufstellen.
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(2.3)
Dabei ist UnTH die Rauschspannung des Biaswiderstandes RB. Die beiden Kapa-
zitäten Cs und Cshield gehen mit ihren Impedanzen Zs = 1jωCs und Zshield =
1
jωCshield
in die Gleichung ein. UnA und InA beschreiben das Spannungs- bzw. Stromrauschen









Abbildung 2.8: Elektrodenmodell nach [43].
des Operationsverstärkers, RA und CA dessen Eingangsimpedanz. Die Autoren be-
schränken sich allerdings auf die Modellierung und zeigen keine Daten zur Veriﬁkati-
on des aufgestellten Modells. Im Vergleich mit Elektrolyt-basierten Elektroden liegt
das Rauschen kapazitiver Elektroden je nach Typ etwas unterhalb oder deutlich
oberhalb der mit Ag/AgCl-Elektroden erreichten Rauschwerte von typischerweise
unter 200 nV/
√
Hz im weißen Rauschen bei etwa 100Hz [57].
Anwendungen
Die Anwendungsgebiete für kapazitive Elektroden sind sehr vielfältig und konzen-
trieren sich insbesondere auf Bereiche, wo eine Messung durch Kleidung oder Stoﬀ
oder aber im Vergleich zu etablierten Verfahren ohne lange Vorbereitungszeit statt-
ﬁnden soll [58]. Bei der Integration in ein Bett kann eine Messung ohne jegliche
Vorbereitung am Patienten erfolgen, wobei insbesondere EKG und Herzratenmes-
sungen im Vordergrund stehen [55, 59, 60]. Hauptproblem dabei ist die Bewegung
des Patienten und die unterschiedlichen Abstände des Patienten zu den einzelnen
Elektroden, was in einer ungleichmäßigen Signalqualität zwischen den einzelnen
Elektroden resultiert. Insbesondere bei immobilen Patienten oder im Bereich der
Neonatal-Diagnostik ist aber eine deutliche Vereinfachung des 24h-Monitoring er-
reichbar [61]. Ein spezielles Anwendungsgebiet ist die EKG-Messung bei Patienten
mit Verbrennungen der Haut. In diesem Fall ist ein Anbringen herkömmlicher Elek-
troden nicht möglich, eine isolierte Messung durch Verbände hindurch aber sehr wohl
realisierbar, so dass in diesem Fall kapazitive Elektroden prädestiniert wären [62].
Ebenfalls in den Bereich der Messung durch Kleidung hindurch fällt die Inte-
gration in einen Stuhl [43, 44]. Eine Variante dieses Aufbaus ist insbesondere im
asiatischen Raum die Integration in einen Toilettensitz zur EKG-Messung [63, 64]
und zusätzlich zur Messung des Blutdrucks mittels Pulslaufzeit [65]. Wie bei der
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Integration der Elektroden in ein Bett wird eine kapazitive Masse mit aktiv getrie-
benem Potential verwendet, um vollständig auf eine galvanische Verbindung zum
Patienten verzichten zu können. Eine weitere Variante ist die Integration eines der-
artigen Messsystems in einen Autositz, um das EKG bzw. die Herzrate des Fahrers
im Rahmen der Fahrerzustandserkennung kontaktlos zu überwachen [66, 67, 68]. Da-
bei muss insbesondere die erschwerte Störumgebung und die Bewegung des Fahrers
mit berücksichtigt werden, so dass die Forschung eher in Richtung Herzratenvaria-
bilitätsmessung mittels QRS-Erkennung geht als in Richtung klinisches EKG. Das
liegt auch daran, das mit Sitzbezug und Kleidung des Fahrers ein relativ großer
Abstand zwischen Haut und Elektrode besteht [69].
Im Bereich der klinischen EKG-Messung sind insbesondere zwei Gebiete von be-
sonderem Interesse, wo neben den üblichen Elektrolyt-Elektroden auch trockene
bzw. textile Elektroden zum Einsatz kommen. Ein Bereich ist die mobile EKG-
Messung im Bereich des Langzeit-EKGs, der Trainingüberwachung im Sportbereich
und beim Home-Monitoring. Hier treten insbesondere Probleme mit dem Austrock-
nen des Elektrolyts auf, bzw. bei geklebten Elektroden kommt es bei Langzeitan-
wendung zu Irritationen der Haut. Hier können neben trockenen Elektroden auch
kapazitive Elektroden eingesetzt werden, da sie durch die Isolation zur Haut und
die Möglichkeit des Schutzes der Elektrode durch Integration in Kleidung eine Ver-
besserung bringen [70, 71, 72]. Dies gilt ebenso für die Messung von Muskelaktivität
über das EMG, was mittels kapazitiver Elektroden gemessen und zur Beurteilung
von körperlicher Aktivität bzw. Belastung genutzt werden kann [73, 74]. Nicht nur
für den Sportbereich lassen sich kapazitive Elektroden ähnlich wie auch trockene
Elektroden in einen Brustgurt integrieren. Durch die Fixierung ist dann trotz der
Anfälligkeit für Bewegungsartefakte eine EKG-Messung mit hoher Signalqualität
möglich [75].
Das zweite wichtige Gebiet ist die Messung von Potentialverteilungen auf dem
Körper, sogenannte Body-Surface-Potential-Maps. Dabei werden die Potentiale auf
dem Körper mit einer großen Anzahl Elektroden (typ. 30 bis 100) gemessen und
daraus eine Potentialkarte berechnet, die dann bei Vorhandensein eines 3D-Modells
des Körpers auf dieses Modell projiziert werden kann, um die Erregungsausbrei-
tung auf den Körper während des Herzschlages darstellen zu können. Auch hier
werden Standard-Elektroden mit Elektrolyt aber auch trockene Elektroden verwen-
det. Durch die hohe Anzahl an Elektroden scheint auch hier die Verwendung von
kapazitiven Elektroden sinnvoll, da so die sonst notwendige Vorbereitungszeit weg-
fällt. Standardmäßig werden die Elektroden mittels Matten oder Bändern aufge-
bracht [76], für die kapazitiven Elektroden bietet sich aber z.B. eine Integration des
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Elektroden-Arrays in eine Liege an, um das Anbringen der Elektroden zu verein-
fachen [77, 78]. Dabei werden die Elektroden ﬂexibel gelagert, um eine Anpassung
an die Körperoberﬂäche zu ermöglichen. Durch die Größe der Elektroden ist die
maximale Anzahl der nutzbaren Elektroden etwas geringer als mit galvanischen
Systemen. Reduziert man das Array von Sensoren auf lediglich vier Elektroden und
ordnet sie entsprechend der Standardpositionen an, lässt sich ein 6-Kanal-EKG mit
einem derartigen System realisieren, wobei das System lediglich auf den Patienten
aufgesetzt werden muss und sonst keine Vorbereitung notwendig ist [56]. Allerdings
handelt es sich, wie bei den meisten hier vorgestellten kapazitiven Systemen, um ei-
ne prinzipielle Demonstration der Technik. Derzeit werden diese Systeme noch nicht
im klinischen Alltag eingesetzt.
Das für die kapazitiven Elektroden anspruchsvollste aber auch spannendste Ein-
satzgebiet ist die Messung von EEG-Signalen. Zum einen wird beim EEG häuﬁg eine
große Anzahl von Kanälen verwendet (typisch sind 21-128), daher ist die Vorberei-
tungszeit beim EEG auch entsprechend länger. Da die Signale aber auch um den
Faktor 100-1000 kleiner sind als im EKG, muss besonders auf einen optimalen Kon-
taktwiderstand geachtet werden, was eine Optimierung jedes einzelnen Kanals vor
der Messung nötig macht und somit die Vorbereitung zusätzlich erschwert. Nicht
zuletzt erfordert die Verwendung von Gel in Kombination mit dem Kopfhaar ein
Waschen der Haare nach jeder Messung. Auch hier fällt diese aufwändige Vorberei-
tungsprozedur weg, wenn es gelingt kapazitive Elektroden zur EEG-Messung einzu-
setzen. Ein Problem ist die größere Fläche der Elektroden und die damit verbundene
Verringerung der Ortsauﬂösung, die bei der Interpretation der Daten berücksichtigt
werden muss [79]. Wegen der hohen Anforderungen bieten sich insbesondere sol-
che Elektroden mit starker Kopplung und somit niedrigen Rauschen an, wobei ein
guter mechanischer Sensor-Haut-Kontakt gewährleistet sein muss. Mit diesen Sen-
soren ist tatsächlich eine qualitativ hochwertige Messung möglich [34, 80, 49]. Da-
bei wurde meist mit der Alphamodulation ein Standard-Paradigma aus dem EEG-
Signal-Bereich verwendet. Aber auch evozierte Potentiale konnten damit gemessen
werden [81]. Verwendet man hingegen Elektroden mit schwacher Kopplung, wird
der Nachweis der Signale erheblich erschwert und kann nicht unbedingt im Zeitsi-
gnal sichtbar gemacht werden, sondern z.B. erst nach statistischer Auswertung der
Spektralinformationen [82, 45, 83].
Ein anderer Ansatz zur Messung des EEGs ist die Kombination galvanischer
und kapazitiver Eigenschaften, dem sogenannten Hybrid-Sensor [84, 75]. Damit ist
bei etwas erhöhtem Rauschen und mit einem speziellen Sensordesign, welches mit
einer Kammstruktur durch die Haare misst, eine EEG-Messung mit vergleichbarer
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Qualität zum galvanischen EEG möglich. Aufgrund der Sensorgröße ist man aber
derzeit auf etwa 30 Kanäle beschränkt.
2.2 EKG-Messung
Das EKG ist das wichtigste diagnostische Verfahren für die Untersuchung der mensch-
lichen Herzfunktion. Störungen im Reizbildungs- und Reizleitungssystem lassen sich
mit dem EKG darstellen und überwachen. Zur eigentlichen Messung werden Elek-
troden nach einem bestimmten System auf dem Körper angebracht und sogenannte
Ableitungen gemessen. Je nach Diagnostik und Zielstellung kann die Anzahl die-
ser Ableitungen unterschiedlich sein. Im Folgenden soll auf die verschiedenen Arten
der Messungen eingegangen werden und die üblichen Messprozeduren vorgestellt
werden. Davor soll kurz auf die zugrunde liegende Anatomie des Herzens und die
Signalentstehung eingegangen werden, für eine detailliertere Darstellung wird auf
die entsprechende Literatur verwiesen [85, 86].
2.2.1 Grundlagen der Herzfunktion
Die zentrale Funktion des Herzens ist der Bluttransport im menschlichen Kreislauf-
system. Dabei unterscheidet man zwei Kreisläufe, zum einen den Lungenkreislauf,
bei dem das Herz das Blut in die Lunge pumpt, wo es mit Sauerstoﬀ versorgt wird
und das so angereicherte Blut zum Herzen zurückﬂießt. Zum anderen den Körper-
kreislauf, welcher den gesamten Körper mit dem sauerstoﬀhaltigen Blut versorgt.
Abb. 2.9 zeigt schematisch den Aufbau des Herzens.
Das Herz ist in vier Hohlräume unterteilt, wobei je zwei Kammern einen der bei-
den Kreisläufe versorgen. Jeder Bereich besteht aus je einem Vorhof (Atrium) und
einer Hauptkammer (Ventrikel). Das Blut ﬂießt vom Körper kommend zunächst in
den rechten Vorhof. Von dort wird es über die rechte Hauptkammer in den Lun-
genkreislauf gepumpt. Von der Lunge kommend ﬂießt es in den linken Vorhof und
anschließend mittels der linken Hauptkammer wieder in den Körperkreislauf. Die
eigentliche Pumpfunktion wird dabei mittels zweier Klappen zwischen den Vorhöfen
und Ventrikeln und zweier Klappen vor den Austrittsarterien durch Kontraktion des
Herzenmuskels realisiert [1]. Die Erregung der Herzmuskulatur läuft dabei grund-
sätzlich von den Vorhöfen bis zu den Hauptkammern und wird von einem autonomen


















Abbildung 2.9: Schematischer Aufbau des Herzens.
2.2.2 EKG-Signal
Der typische Signalverlauf des EKGs eines gesunden Patienten ist in Abb. 2.10 dar-
gestellt. Das Signal beginnt mit der P-Welle, die die Vorhoferregung des Herzens
repräsentiert. Die darauf folgende PQ-Strecke entspricht der Überleitungszeit zwi-
schen Vorhof und Hauptkammer und das dort vorherrschende Potential wird als iso-
elektrische Linie bzw. Nulllinie bezeichnet, so dass Potentiale oberhalb dieser Linie
als positiv und unterhalb als negativ bezeichnet werden. Im QRS-Komplex drückt
sich die eigentliche Hauptkammererregung aus, wobei die Erregung vom linksseiti-
gen Kammerseptum (der Trennwand zwischen den Vorhöfen und Hauptkammern)
bis zur Basis des linken Ventrikels (linke Kammer) läuft. Die Kammer ist vollstän-
dig depolarisiert und im gesunden Fall liegt die ST-Strecke auf der isoelektrischen
Linie. Die T-Welle wird durch die Repolarisation der Kammer ausgelöst, die insbe-
sondere nach einem Infarkt pathologische Veränderungen zeigt [85, 5]. Neben der
ST-Strecke werden insbesondere die PQ-Strecke, QT-Strecke und die QT-Zeit als
weitere diagnostische Parameter ausgewertet.
2.2.3 Messung des EKGs
Beim EKGmisst man die Potentialverteilung an der Körperoberﬂäche, die sich durch
zeitliche Überlagerung aller Nervensignale im Herzen ergibt. Das zu messende Si-




































Abbildung 2.10: Typisches EKG-Signal mit den entsprechend gekennzeichneten Ab-
schnitten.
gnal liegt im Bereich einiger mV. Um eine Vergleichbarkeit zwischen verschiedenen
Messungen zu erhalten, wurden sogenannte Standardableitungen deﬁniert, welche
mit Hilfe anatomischer Referenzpunkte relativ leicht zu reproduzieren sind.
Ableitungen nach Einthoven
Bei den Einthoven-Ableitungen werden drei Diﬀerenzspannungen zwischen jeweils
zwei Elektroden gemessen (sogenannte bipolare Ableitungen). Konform zur Deﬁni-
tion werden diese Elektroden an den Extremitäten angebracht, und zwar je eine
an der rechten und linken Hand und eine am linken Fuß [87]. Aufgrund der Positi-
on dieser Elektroden handelt es sich um herzferne Ableitungen. Als Referenz wird
eine Masseelektrode mit dem herzfernsten Punkt am rechten Fuß verbunden (sie-
he Abb. 2.11). Inzwischen ist man weitgehend dazu übergegangen, die Elektroden
nicht an den Extremitäten sondern an den Schultern (anstatt der Arme) und am











Abbildung 2.11: Ableitungen nach Einthoven.
Die eigentlichen Ableitungen werden nach den folgenden Gleichungen gebildet [88]:
VI = ΦL − ΦR (2.4)
VII = ΦF − ΦR (2.5)
VIII = ΦF − ΦL (2.6)
Über das Kirchhoﬀsche Gesetz (Maschenregel) gilt zusätzlich:
VI + VIII = VII (2.7)
Ableitungen nach Goldberger
An den identischen Elektrodenpositionen der Einthoven-Ableitungen werden die
Ableitungen nach Goldberger gebildet, wobei jeweils ein Elektrodenpotential auf
den Mittelwert der beiden anderen Elektrodenpotentiale bezogen wird [89]. Da-
durch wird praktisch eine unipolare Ableitung der jeweiligen Extremität gebildet
(Abb. 2.12).
Die Ableitungen werden nach folgenden Gleichungen berechnet [88]:
VaV R = ΦR − ΦL + ΦF
2
(2.8)
VaV L = ΦL − ΦR + ΦF
2
(2.9)
VaV F = ΦF − ΦR + ΦL
2
(2.10)
Durch die Zusammenschaltung der jeweils zwei anderen Elektroden über iden-
tische Widerstände wird die Summe bzw. das mittlere Potential gebildet (siehe









Abbildung 2.12: Ableitungen nach Goldberger.
Abb. 2.12). Mit den drei angebrachten Elektroden können somit nach Einthoven
und Goldberger sechs herzferne Ableitungen gebildet werden.
Ableitungen nach Wilson
Sechs weitere Ableitungen ergeben sich durch sechs zusätzliche Elektroden an deﬁ-
nierten Positionen auf dem Brustkorb (Abb. 2.13) [90], die aufgrund dieser Position
auch als herznahe Ableitungen bezeichnet werden.
Diese sechs Elektroden werden unipolar gegen eine indiﬀerente Elektrode gemes-
sen, die aus der Zusammenschaltung der drei Extremitätenableitungen wieder je-
weils über einen Widerstand gebildet wird. Das so gebildete Bezugspotential liegt
im Körperzentrum und ändert sich während der Kontraktion des Herzmuskels nicht
wesentlich. Allgemein werden die Elektrodenpotentiale mit dem jeweiligen Elektro-










Abbildung 2.13: Ableitungen nach Wilson.
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Vi = Φi − ΦR + ΦL + ΦF
3
(2.11)
Zusätzlich kann mit den Ableitungen V7 bis V9, welche auf die Rückseite des Kör-
pers als Fortführung der Ableitungen V1-V6 platziert werden, eine erweiterte Auf-
nahme insbesondere der hinteren Herzaktivität erfolgen. Diese Ableitungen gehören
aber nicht zu den 12 Standardableitungen.
Ableitungen nach Nehb
Ebenfalls herznah liegen die Ableitungen nach Nehb, die aber im Gegensatz zu den
Wilsonableitungen bipolar gemessen werden und ursprünglich aus den Einthoven-
ableitungen entstanden sind. Die Elektrode am rechten Arm wird dabei zur zweiten
Rippe am Brustbeinansatz verlegt (Φ1), die des linken Armes auf den Rücken un-
terhalb der linken Schulterblattspitze (Φ3) und die des linken Fußes direkt über die
Herzspitze (Φ2). Sie werden nach der folgenden Vorschrift für die drei Ableitungen
berechnet (D=Dorsal, A=Anterior, I=Inferior):
VA = Φ1 − Φ2 (2.12)
VI = Φ3 − Φ2 (2.13)
VD = Φ1 − Φ3 (2.14)
Die Ableitungen nach Nehb sind insbesondere zur Registrierung von Ereignissen
der Herzhinterwand geeignet [5]. In Abb. 2.14 sind die Positionen der Elektroden







Abbildung 2.14: Ableitungen nach Nehb.
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2.2.4 Body Surface Potential Mapping
Für die Messung der Potentialverteilung auf dem Körper wurde das Verfahren des
Body Surface Potential Mappings entwickelt. Dabei wird eine große Anzahl von
Elektroden auf der Vorderseite des Brustkorbes und meist auch auf der Rückseite
des Oberkörpers angebracht, um die räumliche Ausbreitung der Herzerregung besser
untersuchen zu können. Die einzelnen Elektroden messen unipolar jeweils ein EKG,
die Position jeder Elektrode wird dabei für die Berechnung markiert. Es werden also
dreidimensionale elektrische Felder gemessen, die sich zweidimensional auf der Kör-
peroberﬂäche abbilden und von den Elektroden aufgenommen werden. Aus diesen
Signalen wird eine Karte (Mapping) berechnet, die den Verlauf der Potentialver-
teilung z.B. als Äquipotentiallinien oder farbkodierte Spannungsverteilung abbildet.
Die verschiedenen Darstellungsverfahren werden abhängig von den interessierenden
physiologischen Parametern gewählt [5]. Je nach benötigter Auﬂösung kommen Sys-
teme mit bis zu 256 Kanälen zum Einsatz. Zusätzlich ist diese Art der Darstellung
im Bereich der Magnetokardiographie (MKG) verbreitet (Abb. 2.15), bei der das
MKG nicht galvanisch abgeleitet wird, sondern mit Hilfe hochempﬁndlicher Ma-
gnetfeldsensoren (sogenannten SQUIDS). Die SQUIDS messen die durch im Körper
ﬂießende Ströme erzeugten Magnetfelder. Dazu sind mehrere derartige Sensoren in
einem Array angeordnet, das MKG wird an der Körperoberﬂäche berührungslos
gemessen [91, 92].
Durch die zusätzliche räumliche Information und die hohe Kanalanzahl lässt
sich mehr diagnostische Information aus dem Signal extrahieren als im normalen
EKG [94]. Insbesondere für die Untersuchung bei einem Herzinfarkt liefert die BSPM
signiﬁkant mehr Informationen zur Infarktlokalisation [95, 96]. Der Aufwand sowohl
beim Anlegen der Elektroden als auch bei der Datenaufnahme und -auswertung
beschränkt den klinischen Einsatz trotz der Mehrinformation im Vergleich zum 12-
Kanal-EKG aber auf einige Spezialgebiete. Auch die MKG-Messung ist wegen der
benötigten magnetischen Abschirmkammer und des Aufbaus zur Kühlung der su-
praleitenden Sensoren sehr aufwändig und teuer.
Des Weiteren wird die elektrische Potentialverteilung nicht nur von der eigent-
lichen Herzerregung beeinﬂusst, sondern auch von der räumlichen Verteilung der
Leitfähigkeit des Gewebes, die von Patient zu Patient unterschiedlich ist [5]. In der
Forschung hingegen bringt die BSPM-Messung wichtige Informationen zum Ver-
ständnis der eigentlichen Herzerregung und kann darüber hinaus zur Weiterentwick-
lung von Ableitungssystemen verwendet werden. Insbesondere bei der Suche nach






























Abbildung 2.15: BSPM-Messung mit 40 Kanälen, gemessen über dem Herzen mit
einem MKG [93].
mit wenigen vorhandenen Elektroden, z.B. bei der Integration textiler Elektroden
in Kleidung, können BSPM-Messungen wichtige Informationen liefern [97, 98].
2.3 EEG-Messung
Neben der Messung der Herzaktiviät im EKG ist insbesondere im Bereich der Neuro-
logie die Messung der Gehirntätigkeit mit Hilfe des Elektroenzephalogramms (EEG)
von besonderer Bedeutung. Zur Messung der Gehirnaktivität stehen unterschiedli-
che invasive und nichtinvasive Verfahren zur Verfügung, neben dem klassischen, gal-
vanisch gemessenen EEG sei hier analog zum MKG die Magnetoenzephalographie
(MEG) und die funktionelle Magnetresonanztomographie (fMRT oder engl. fMRI)
genannt. Der Schwerpunkt soll hier aber auf der klassischen EEG-Messung liegen, da
dieses Verfahren das am weitesten verbreitete Messverfahren ist und dessen direkte
Alternative auf Elektrodenseite die kapazitive Messung ist. Ähnlich wie beim EKG
soll hier nur auf die Messung des EEGs und die dort zu erwartenden Signale ein-
gegangen werden und für die physiologischen Grundlagen auf einschlägige Literatur
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verwiesen werden [99, 100, 101, 102]. Eine kurze Einführung zur Signalentstehung
und zur Lokalisierung im Gehirn soll hier gegeben werden, da dies zum Verständnis
der später in dieser Arbeit genutzten EEG-Signale beiträgt.
2.3.1 Grundlagen Neurophysiologie
Die kognitive Leistung des Gehirns ist das Ergebnis des Zusammenwirkens von et-
wa 100 Milliarden einzelnen Nervenzellen (Neuronen), die die unterschiedlichsten
Aufgaben des Gehirns steuern und ausführen. Als zentrales Organ des Zentralner-
vensystems ist es für alle bewussten und unbewussten Handlungen zuständig, verar-
beitet sämtliche Sinneseindrücke und beinhaltet das menschliche Gedächtnis. Dabei
ist das Gehirn in einzelne Hirnareale aufgeteilt, in denen wiederum unterschiedliche
Funktionen liegen, wobei dort keine scharfe Abgrenzung existiert (siehe Abb. 2.16).
Die eigentliche Signalverarbeitung geschieht aber auf mikroskopischer Ebene durch
die Neuronen. Abb. 2.17 zeigt den prinzipiellen Aufbau eines Neurons in einer verein-
fachten Darstellung. Grundsätzlich besteht ein Neuron aus einer Zelle mit mehreren
Eingängen (Dendriten) und einem Ausgang (Axon), der wiederum mit Dendriten
weiterer Neuronen verbunden ist und die elektrischen Signale dorthin weiterleitet.
Diese Weiterleitung geschieht mittels einer zwischengeschalteten chemischen Über-
tragung, die die Reizweiterleitung lediglich in Richtung vom Axon der präsynap-





















Abbildung 2.17: Signalübertragung zwischen prä- und postsynaptischem Neuron.
Signalﬂussrichtung vorgibt. Diese chemische Schnittstelle liegt in der Synapse, der
Schnittstelle zwischen den beiden Zellen, im sogenannten synaptischen Spalt. Ein
vom Axon kommender Reiz sorgt in der präsynaptischen Endigung für eine Aus-
schüttung sogenannter Neurotransmitter, die eine chemische Triggerung der Ionen-
kanäle im postsynaptischen Dendrit auslösen und somit die elektrische Reizweiter-
leitung in das postsynaptische Neuron starten. Eine Summation solcher Erregungssi-
gnale kann nun das nächste Neuron zu einer Reizweiterleitung über ein sogenanntes
Aktionspotential anregen, das wiederum über dessen Axon weitergeführt wird. Da-
bei ist eine synchrone Depolarisation (Erregung) vieler Neuronen nötig, um auch von
außen derartige Signale messen zu können, wobei die Signale im Gehirn zunächst
kapazitiv über die isolierende Schädeldecke auf die Kopfhaut überkoppeln und dort
die Grundlage für die eigentliche EEG-Messung bilden [99, 101].
2.3.2 Elektroenzephalographie
Die Grundlagen für die heutige EEG-Messung wurden bereits 1924 durch den deut-
schen Arzt Hans Berger mit der ersten Messung der menschlichen Gehirnsignale
gelegt [103]. In den folgenden Jahren und Jahrzehnten wurde das EEG bezüglich
Ortsauﬂösung, Messempﬁndlichkeit und nicht zuletzt der Signalauswertung immer
weiterentwickelt, so dass nach und nach neue Phänomene und Signale entdeckt bzw.
nachgewiesen werden konnten. Heute kann man auf ein weitgehend standardisiertes
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Messverfahren zurückgreifen, welches im klinischen Alltag diagnostisch eingesetzt
wird.
Die typische EEG-Aufnahme basiert auf der Messung von Potentialdiﬀerenzen ein-
zelner auf der Kopfoberﬂäche platzierter Elektroden gegen eine gemeinsame Re-
ferenzelektrode. Es können aber auch Diﬀerenzen zwischen Einzelelektroden oder
gegen eine Summenreferenz ähnlich der Messung bei den Wilson-Ableitungen im
EKG durchgeführt werden. Da die EEG-Signale mit einigen µV sehr klein sind,
werden meist Ag/AgCl-Elektroden eingesetzt, um den Übergangswiderstand zur
Haut möglichst gering zu halten. Für Kontaktwiderstände im Bereich von 10 kΩ
muss üblicherweise vor dem Aufbringen des Elektrolyten ein sogenanntes Abrasiv-
gel eingesetzt werden, um durch Aufrauung der oberen Hautschichten und Entfer-
nung abgestorbener Haut eine möglichst ideale galvanische Kopplung zu realisieren.
Die Elektroden selber werden nach einem international standardisierten System auf
dem Kopf angebracht, um eine möglichst hohe Vergleichbarkeit der Messungen zu
gewährleisten. Die Basis dafür liefert das 10-20-System, welches den Kopf ausgehend
von Referenzpunkten in Sektoren von 20% bzw. 10% einteilt und so feste Elektro-


















Abbildung 2.18: Elektrodenpositionen nach dem 10-20-System.
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Die Nomenklatur orientiert sich dabei an den in Abb. 2.16 dargestellten funktio-
nellen Hirnregionen, wobei die linke Hirnhälfte mit ungeraden, die rechte Hirnhälfte
mit geraden Zahlen indiziert wird. Die mittleren Elektroden werden mit z wie
zentral bezeichnet. Diese 19 Elektrodenpositionen bilden die Basis für weitere Stan-
dardpositionen, die dann anhand von erweiterten 10-20 Anordnungen die einzelnen
Sektoren feiner auﬂösen (z.B. 10-10 mit 10% Aufteilung) und so eine Abdeckung des
Kopfes mit bis zu 256 Kanälen möglich ist. Im Klinik- und Forschungsalltag sind
aber eher Elektrodenzahlen bis 64 oder selten auch 128 Kanälen üblich, oft werden
nur einige wenige Kanäle verwendet, um die Vorbereitungszeit zu verkürzen. Für
einige Signale sind lediglich zwei diﬀerentiell gemessene Elektroden ausreichend. Die
Signale werden üblicherweise simultan mit einem EEG-Verstärker aufgenommen,
wobei Abtastfrequenzen im Bereich von 250-1000Hz üblich sind und die Signale mit
Verstärkungsfaktoren deutlich über 1000 vorverstärkt werden. Im Anschluss werden
sie analog/digital umgesetzt, bevor sie standardmäßig in einem PC weiterverarbeitet
und diagnostisch ausgewertet werden.
2.3.3 Signale im EEG
Da die Reize, die von außen auf das Gehirn einwirken, sehr vielfältig sind, weist auch
die Form der einzelnen Signale, die außen mittels EEG gemessen werden, eine große
Vielfalt auf. Das gilt sowohl für die Form und Frequenz der Signale als auch für die
eigentliche Größe und ist damit besonders wichtig für die Messbarkeit der Signale.
So lassen sich einige Signale direkt im EEG erkennen, andere hingegen können erst
nach aufwendiger Signalverarbeitung oder nach einer Vielzahl von Messungen mit
anschließender Mittelung zur Reduzierung des Rauschens sichtbar gemacht werden.
Frequenzbänder und Grundaktivität
Grundsätzlich werden die EEG-Signale in fünf Frequenzbereiche eingeteilt, wobei je
nach Autor weitere Unterteilungen möglich sind (Tabelle 2.1).






Tabelle 2.1: Frequenzbänder im EEG.
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Besonders relevant ist dabei die α-Aktivität, die ein Maß für den Entspannungs-
grad des Gehirns bzw. des Patientens ist und insbesondere durch visuelle Reize
beeinﬂussbar ist. Eine starke α-Aktivität liegt bei geschlossenen Augen vor, da
in diesem Fall kein optischer Reiz vorliegt. Die Ableitung des α-Rhythmus erfolgt
hauptsächlich in der Okzipitalregion im Hinterkopfbereich, wo sich die Verarbeitung
der Sehnerven beﬁndet. Im selben Frequenzbereich wie die α-Aktivität liegt aller-
dings auch die µ-Aktivität, die besonders bei motorischen Bewegungen auftritt und
nicht auf visuelle Reize reagiert. Sie lässt sich im Gegensatz zum α-Rhythmus über
dem motorischen Cortex seitlich am Kopf ableiten und ist somit auch örtlich von
der α-Aktivität (in gewissen Grenzen) trennbar. Da die α-Aktivität wie viele EEG-
Signale bei unterschiedlichen Probanden auch unterschiedlich stark ausgeprägt ist,
kann es auch außerhalb des okzipitalen Cortex noch nachweisbare α-Komponenten
geben. Der α-Rhythmus gehört bei etwa 85% der Menschen zur Grundaktivität des
Gehirns [101].
Evozierte Potentiale
Neben der Grundaktivität ist es aber auch möglich, Potentialänderungen im EEG
durch äußere Reize hervorzurufen, die dann als ereigniskorrelierte Potentiale be-
zeichnet werden. Neben den Potentialen, die durch kognitive Prozesse hervorgerufen
werden (z.B. P300) sind insbesondere die evozierten Potentiale (EP) von besonderer
Bedeutung, da sie sich gut reproduzieren lassen. Zu den EPs gehören die visuell
evozierten Potentiale (VEP), die akustisch evozierten Potentiale (AEP) und die
sensorisch evozierten Potentiale (SEP). Beispielhaft sollen hier die VEPs vorgestellt
werden, wobei die einzelnen EPs sich sowohl durch die Art der Stimulation als auch
durch die Signalform unterscheiden [4]. Bei den VEPs wird zur Stimulation z.B. eine
Blitzlampe (Helligkeitsstimulation) oder ein blinkendes Muster (Musterstimulation)
verwendet. Dieser Reiz wird von den Neuronen im okzipitalen Cortex registriert und
führt in den dort angebrachten EEG-Elektroden zu einem transienten Detektionssi-
gnal mit einer charakteristischen Hauptkomponente bei 100ms (Abb. 2.19) [104].
Dieses transiente Signal folgt jeder Stimulation. Wird allerdings die Stimulati-
onsfrequenz erhöht, gehen ab typischerweise 6 Hz die transienten Einzelantworten
in einen eingeschwungenen Zustand über, welcher dann als SSVEP (Steady-State-
Visual-Evoked-Potential) bezeichnet wird. Stimulationsfrequenz und SSVEP Fre-
quenz stimmen überein. Ab etwa 40 Hz (probandenabhängig) verschwindet dieses
Signal allerdings wieder, da das Auge keine Einzelereignisse mehr auﬂösen kann. Im
EEG-Signal können zusätzlich Harmonische der Grundschwingung auftreten, die zur










Abbildung 2.19: EEG eines VEPs.
Artefakte im EEG
Durch die geringe Amplitude der EEG-Signale und die dadurch bedingte hohe Emp-
ﬁndlichkeit treten insbesondere bei der EEG-Messung verschiedene Artefakte auf,
die hier kurz angesprochen werden sollen. Insbesondere im Frontalbereich überla-
gert sich das Elektrookulogramm (EOG), welches sich durch Augenbewegung und
die damit verbundene räumliche Änderung des sogenannten korneoretinalen Dipols
ergibt. Dies ist der Dipol, der sich als Summe aller Membranpotentiale im Auge er-
gibt und dessen Richtungsänderung eine Potentialänderung an den EEG-Elektroden
verursacht. Sämtliche Muskelaktivitäten z.B. im Nacken- oder Kieferbereich koppeln
als EMG in das Messsignal ein. Dies lässt sich durch Aufklärung des Patienten gut
vermeiden. Durch das EKG bzw. den Puls kommt es ebenfalls zu Artefakten, die
meist mit Hilfe einer simultanen EKG-Aufzeichnung zugeordnet und wenn mög-
lich im Nachhinein unterdrückt werden können. Zusätzlich können so Anomalien im
EKG, die während der Messung auftreten, berücksichtigt werden. Störungen, die von
außen in das System einkoppeln, können durch geeigneten Aufbau der Verstärker,
durch Verwendung von aktiven Elektroden (vgl. Kap. 2.1.3) und durch Anwendung
von entsprechenden Filtern (z.B. 50/60Hz) reduziert bzw. unterdrückt werden.
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2.4 Brain-Computer Interface
Neben der Anwendung im klinischen Bereich zur Diagnostik und neurologischen
Forschung existieren weitere Gebiete, in denen die Auswertung des EEGs von Inter-
esse ist, insbesondere in der Psychologie, im Bereich des Bio-Feedbacks oder aber
für die Realisierung eines sogenannten Brain-Computer Interfaces (BCI). Letzteres
ist insbesondere für Menschen mit schwerer körperlicher Behinderung von Interesse,
da diese bei einigen Krankheiten durch komplette Muskellähmungen stark in den
Mitteln zur Kommunikation eingeschränkt sind. Nicht nur für diese Menschen kann
mit Hilfe einer direkten Schnittstelle vom Gehirn zu einem Computer ein neuer
Kommunikationskanal geschaﬀen werden, um entweder mit anderen Menschen bes-
ser kommunizieren zu können oder aber um z.B. eine Steuerung von Prothesen oder
eines Rollstuhls zu realisieren. Daneben sind Anwendungen als allgemeines Interface
neben Tastatur oder Maus zur Steuerung des Computers denkbar, z.B. im Bereich
der Computerspiele.
2.4.1 Deﬁnition
Deﬁnitionsgemäß handelt es sich bei einem BCI um ein Kommunikationssystem, bei
dem ein Individuum eine Nachricht mit Hilfe des Gehirns sendet, diese aber nicht auf
normalen Weg verarbeitet wird (Muskeln, peripheres Nervensystem), sondern direkt
von einem Computer registriert wird [108]. Diese Registrierung kann beispielsweise
im EEG passieren, genauso werden aber auch MEG, fMRT oder aber invasive Ver-
fahren wie z.B. ECoG verwendet [109, 110]. Grundsätzlich lassen sich BCIs in zwei
Kategorien einordnen. Zum einen abhängige BCIs, die Gehirnsignale nutzen, die
durch einen externen Reiz generiert werden und zu deren Steuerung eine Muskelbe-
wegung (z.B. Augen) benötigt wird, um den Reiz auszuwählen. Diese Muskelsignale
könnten somit auch direkt abgeleitet und zur Steuerung genutzt werden. Zum ande-
ren existieren unabhängige BCIs, bei denen das Gehirnsignal nur durch willentliche
Beeinﬂussung generiert wird und keine externen Ableitung z.B. von EMG-Signalen
möglich ist [108]. Grundsätzlich gibt es unterschiedliche Modelle, die die Funktion
eines generellen BCIs beschreiben [111], wobei sich Abb. 2.20 an dem Ansatz des
BCI 2000-Systems orientiert [112].
Das Signal des Gehirns wird dabei von der Datenaufnahme aufgezeichnet und
in digitaler Form einer Signalverarbeitungseinheit zur Verfügung gestellt. Diese Si-
gnalverarbeitung extrahiert aus den Signalen Merkmale (Features), die im Rahmen
einer Klassiﬁzierung in Steuerkommandos übersetzt werden. Anschließend wird dem
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Abbildung 2.20: Blockdiagramm eines BCI 2000-Systems (nach [112]).
Nutzer durch Steuerung z.B. einer Prothese oder eines Rollstuhls oder aber durch
eine Anzeige auf einem Bildschirm ein Feedback gegeben. Je nach System wird eine
Stimulation des Probanden eingesetzt oder auch nicht.
2.4.2 EEG Signale für ein BCI
Für das eigentliche Steuersignal können unterschiedliche Prozesse im Gehirn genutzt
werden, wobei im Folgenden die am meisten verwendeten Verfahren anhand von
Beispielen kurz vorgestellt werden. Ein besonderer Schwerpunkt liegt dabei auf den
in dieser Arbeit verwendeten SSVEPs.
Slow cortical potentials (SCP)
Diese Potentiale nehmen sowohl im Bezug auf die Zeitkonstante (0,3 s bis mehrere s)
als auch auf die Amplitude (>100µV) eine Sonderstellung unter den EEG-Signalen
ein. Es handelt sich um sowohl negativ als auch positiv auftretende Ladungsverschie-
bungen, wobei negative SCPs ihre Ursache in Bewegungen haben, positive SCPs
hingegen mit reduzierter Gehirnaktivität zusammenhängen. Mit Hilfe von Training
lassen sich die SCPs kontrollieren, indem dem Probanden mittels Feedback die SCP-
Reaktion zunächst auf Stimuli-Ereignisse zurückgemeldet wird. Anschließend wird
durch Steuerung z.B. eines Cursors mittels der nun kontrollierten SCPs diese SCP-
Reaktion trainiert und verbessert [113]. Dabei werden auch gewisse motorische und
kognitive Aufgaben durchgeführt, um die Reaktion des Gehirns zu beobachten. Es
muss dabei keine deﬁnierte Vorstellung (z.B. einer Bewegung) oder Aufgabe existie-
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ren, mit denen die entsprechenden Potentiale (entweder in der Polarität oder Ampli-
tude) kontrolliert werden. Gemessen wird dabei insbesondere über dem motorischen
Cortex [114]. Dabei reicht oft eine Elektrode zur Messung aus. Durch die Kontrolle
der SCPs kann eine Entscheidung durch den Probanden mittels der SCP Amplitu-
de erfolgen und so z.B. eine Schreibmaschine gesteuert werden [115]. Grundsätzlich
setzt die Kontrolle der SCPs eine teils mehrstündige und wiederholte Trainingsphase
voraus, wobei die Trainingssitzungen über einen längeren Zeitraum verteilt werden
und die benötigte Trainingszeit von Proband zu Proband unterschiedlich ist.
Bereitschaftspotentiale (BP)
Bereitschaftspotentiale sind ebenfalls langsame Potentialänderungen mit einer Am-
plitude im Bereich einiger µV, die im Zusammenhang der Planung von ausgeführ-
ten oder auch vorgestellten Bewegungen auftreten. Diese negative Potentialänderung
tritt abhängig von der lateralen Position der Bewegung (z.B. rechte/linke Hand) ent-
sprechend komplementär im EEG auf. Sie wird insbesondere im motorischen Cortex
gemessen und kann durch vorgestellte Bewegungen zur Steuerung eines BCIs ver-
wendet werden [116, 117].
β- und µ-Rhythmus
Der µ-Rhythmus ist eine EEG-Signalkomponente, die über dem sensomotorischen
Cortex gemessen wird und im Frequenzbereich von 10-12Hz liegt. Die erste Harmo-
nische dieses Signals liegt im β-Band bei 20-24Hz. Die Stärke des µ-Rhythmus lässt
sich durch eine Planung, Ausführung oder aber auch Vorstellung einer Bewegung
der Extremitäten verringern (sogenannte Desynchronisierung) [118, 119]. Für die
Verwendung in einem BCI-System wird dieser Rhythmus aus dem EEG extrahiert
und zur Steuerung z.B. eines Cursors eingesetzt. Dabei besteht Möglichkeit, den
Proband vorher lernen zu lassen den µ-Rhythmus entsprechend zu kontrollieren, in-
dem er sich verschiedene Bewegungen vorstellt. Abhängig von der Bewegung treten
die Desynchronisationen des µ-Rhythmus als örtlich unterschiedliche Verteilungen
(Spatial Patterns) im EEG auf. Dies wird meist durch ein Feedback-System durch-
geführt, bei dem der Proband die Reaktion im EEG nach vorgestellten Bewegungen
auf einem Bildschirm zurückgemeldet bekommt und so lernt, die Steuerungsaufga-
be zu kontrollieren [120]. Grundsätzlich geht die Entwicklung derartiger Systeme
sowohl in Richtung verkürzter Trainingszeit bis hin zur Messung untrainierter Pro-
banden [121, 122, 123], als auch in Richtung einer minimaler Elektrodenanzahl im
EEG, um die praktische Anwendbarkeit zu erhöhen [124, 125].
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P300 evozierte Potentiale
Ereigniskorrelierte Potentiale (engl. event-related potentials, ERP) treten in Zusam-
menhang mit der Sinneswahrnehmung und bei kognitiven Prozessen auf. Es existie-
ren verschiedene zeitliche Komponenten, die nach der Polarität und dem Zeitpunkt
des Auftretens bezeichnet werden. Eine positive Komponente im EEG mit einem
Maximum 300 ms nach Auftreten des Reizes wird dabei als P300 bezeichnet und
hat eine besondere Bedeutung im Zusammenhang mit der kognitiven Wahrnehmung.
Sie tritt insbesondere bei seltenen erwarteten oder unerwarteten Ereignissen auf, wo-
bei diese Reize z.B. visuell oder auditiv dargeboten werden können. Die Amplitude
der P300-Komponente ist insbesondere dann groß, wenn diese seltenen Reize zwi-
schen häuﬁgen und erwarteten Reizen auftreten. Die Amplitude steigt also mit der
Unerwartbarkeit bzw. Unvorhersehbarkeit des Ziel-Reizes [126]. Es lässt sich aber
auch nutzen, um aus einer Anzahl verschiedener Reize einen relevanten, vorher vom
Probanden ausgewählten Reiz, durch eine P300-Komponente im EEG sichtbar zu
machen. Als EEG-Kanäle werden hauptsächlich solche im parietalen Bereich verwen-
det, da hier die Signalausprägung am deutlichsten ist. Das Prinzip wird insbesondere
bei Schreibhilfen auf P300-Basis verwendet. Dem Nutzer wird auf einem Bildschirm
eine Buchstabenmatrix angezeigt, die das Alphabet auf mehrere Zeilen und Spalten
aufteilt. Diese Zeilen und Spalten leuchten nun nacheinander für eine kurze Zeit auf.
Bei der Spalte bzw. Zeile, die den vom Nutzer ausgewählten Buchstaben enthält,
ist eine P300 nachweisbar. Daraus lässt sich der Ziel-Buchstabe ermitteln. Wichtig
dabei ist, dass Spalten und Zeilen möglichst zufällig auﬂeuchten, um das Ereignis
für die P300 unvorhersehbar zu machen und damit bezüglich der Signalamplitude
möglichst zu maximieren [127]. Neben dem Schreiben mit einer Schreibmatrix ist
auch eine Cursorsteuerung mittels auﬂeuchtender Steuerpfeile realisierbar [128].
VEPs und SSVEPs
Bei der Verwendung von SSVEPs für eine BCI-Steuerung werden üblicherweise meh-
rere Stimuli mit unterschiedlichen Frequenzen verwendet. Der Bereich der verwende-
ten Frequenzen reicht dabei von 6Hz bis maximal 43Hz, wobei in den unterschiedli-
chen Systemen oft nur ein Teilbereich des Spektrums abgedeckt bzw. verwendet wird.
Auch bei der Darbietung der Stimuli gibt es verschiedene Ansätze. Eine Möglichkeit
sind mit unterschiedlicher Frequenz blinkende LEDs, welche entweder einzeln oder
als Matrix angeordnet werden [129, 130, 131]. Die zweite, verbreitetere Art der Sti-
mulation ist die Darbietung der Stimuli auf einem Bildschirm, wobei sowohl Röhren-
monitore (CRT) als auch TFT-Bildschirm zum Einsatz kommen [132, 133, 134]. Im
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Vergleich der verschiedenen Stimuli sind LEDs besonders wegen der hohen SSVEP-
Amplitude und der fehlenden Interferenzen für Systeme mit vielen unterschiedlichen
Stimuli am geeignetsten (z.B. 5x5-Matrix), wobei Stimuli auf Basis von CRT und
TFT grundsätzlich leichter zu realisieren sind, da eine reine Softwarelösung mög-
lich ist. Allerdings treten aufgrund der Bildwiederholfrequenzen Interferenzen auf,
die sich störend auf die SSVEP-Detektion auswirken können. Aufgrund der höheren
möglichen Bildwiederholfrequenz bei CRTs sind grundsätzlich höhere Frequenzen
möglich, für TFTs spricht die bessere Verträglichkeit für die Augen insbesondere
bei längeren Messungen. TFT und CRT kommen meist bei Systemen mit weni-
gen Stimuli (typisch 2-4) zum Einsatz [135]. Bei den Software-basierten Systemen
werden unterschiedliche Formen der Reizdarbietung verwendet, wobei insbesonde-
re Schachbrettmuster (Musterumkehrstimulation) verbreitet sind. Mehrere Muster
an verschiedenen Positionen des Bildschirms mit jeweils unterschiedlichen Frequen-
zen ermöglichen eine Auswahl oder Navigation mit mehreren Wahlmöglichkeiten
bzw. Richtungen [136, 132, 137]. Zur Messung des EEGs sind hauptsächlich die
Elektroden über dem okzipitalen Cortex geeignet, wobei je nach Auswertungsan-
satz einzelne Elektroden (meist Oz, O1, oder O2) [131, 136, 138] bis hin zu 10 und
mehr Elektroden verwendet werden [139, 128]. Weiterhin wurden Untersuchungen
zur geeigneten Auswahl von Elektroden bei unterschiedlichen Probanden durch-
geführt [140]. Grundsätzlich handelt es sich bei SSVEP-Systemen um sogenannte
abhängige BCIs, da neben der Fokussierung und der damit verbundenen Konzen-
tration auf den entsprechenden Reiz eine Augenbewegung Voraussetzung für eine
entsprechende Musterauswahl ist. Somit könnte das Steuersignal auch mit Hilfe von
EOGs oder Eyetrackern gewonnen werden [141]. Eine Lösung für ein unabhängiges
BCI auf SSVEP-Basis wäre eine überlagerte Stimulation in einem Muster, die ei-
ne Fokussierung ohne Augenbewegung ermöglichen würden. Dazu wurden mit Hilfe
horizontaler und vertikaler Linien Muster konstruiert, bei denen die jeweiligen Li-
nien in den entsprechenden Koordinaten mit unterschiedlichen Frequenzen blinken.
Das Ergebnis war zwar positiv, brachte aber nicht für alle Probanden brauchbare
Ergebnisse, so dass eine unabhängige Realisierung noch aussteht [142].
Bevor eine Feedbackmessung mit einem SSVEP-BCI möglich ist, wird auch hier
ein, wenn auch recht kurzes, Training benötigt, um den Detektions-Algorithmus an
den jeweiligen Probanden anzupassen. Dabei wird auch gelegentlich eine Messung
des α-Bandes vorgenommen, um Überlagerungen mit den SSVEP-Frequenzen zu
vermeiden. Auch die Empﬁndlichkeit auf unterschiedliche Stimulationsfrequenzen
unterscheidet sich von Proband zu Proband, so dass auch eine Art Sweep-Messung,
bei der dem Probanden Stimuli über einen breiten Frequenzbereich nacheinander
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angeboten werden, sinnvoll sein kann. Anhand dieser Ergebnisse kann im Anschluss
diejenige Frequenz ermittelt werden, die den größten Signal-Rausch-Abstand reali-
siert [140, 132]. Es werden sehr unterschiedliche Auswertealgortihmen eingesetzt, als
Beispiel sei hier die Wavelet-Analyse genannt [143, 144]. Mit LED-Matrix-Systemen
lassen sich bei ausgewählten Probanden Transferraten mit 60Bit/min erreichen, wo-
bei im Mittel eher 20-30Bit/min realistisch sind [138, 129]. Als Anwendungen für
SSVEP-BCIs wurden ähnlich zu den anderen Systemen insbesondere Navigations-
lösungen (z.B. Karten oder 3D-Virtual-Reality-Systeme), aber auch die Steuerung
von Spielen demonstriert [132, 137, 139]. Bei den LED-Matrixsystemen bietet sich
eher die Nutzung als Schreib- oder Telefonwählhilfe an, da hier zwischen sehr vielen
Tasten/LEDs unterschieden werden kann [138, 129]. Ebenfalls denkbar ist der Ein-
bau in Prothesen, um so durch Fokussierung des korrespondierenden Bereichs die
Prothese gezielt zu steuern [145].
2.4.3 Signalverarbeitung
Insbesondere bei der Auswertung der EEG-Signale im Allgemeinen und der SSVEP-
Signale im Speziellen sind zahlreiche Algorithmen gebräuchlich. Basierend auf den
Grundlagen der Signalverarbeitung soll hier nur auf zwei in dieser Arbeit verwende-
te Verfahren eingegangen werden, um in späteren Kapiteln auf die Darstellung der
Grundlagen verzichten zu können. Zum einen handelt es sich dabei um die sogenann-
te Independent Component Analysis (ICA), die zur Vorverarbeitung der Daten und
Reduktion von Störungen eingesetzt wird. Zum anderen um ein auf Support Vector
Machines (SVM) basierendes Verfahren aus dem Bereich des maschinellen Lernens,
das beim BCI-System zur Klassiﬁzierung eingesetzt wird.
Independent Component Analysis
Die ICA ist ein Verfahren aus dem Bereich der Quellenseparation (engl. Blind Sour-
ce Separation, BSS). Dabei geht es im Beispiel einer Messung darum, aus einem
mehrdimensionalen Datensatz von Messkanälen mittels statistischer Verfahren auf
die zugrunde liegenden Quellen zurückzurechnen. Es wird vorausgesetzt, dass die
Daten als lineare Mischung dieser Quellen entstanden sind:
x = As (2.15)
Hierbei stellen die Vektoren x und s Zufallsvariablen dar, wobei x die gemessenen
Daten aus n Kanälen und s die m Quellsignale beschreibt. Die Matrix A wird als
Mischmatrix bezeichnet. Ziel ist es nun, die Mischmatrix A und die Quellen s alleine
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aus den Messkanälen x zu bestimmen, ohne das Verhalten des Übertragungskanals
zu kennen. Bei der ICA wird vorausgesetzt, dass die Quellsignale statistisch vonein-
ander unabhängig sind. Es wird also eine Matrix B gesucht, die die inverse Matrix
von A ist:
s = Bx (2.16)
Dies setzt allerdings eine Invertierbarkeit der Matrix A voraus, was allgemein
nicht angenommen werden kann. Erlaubt man aber Permutationen der Quellsignale
und eine lineare Skalierung, ist die Invertierbarkeit gewährleistbar, ohne dass relevan-
te Informationen verloren gehen. Insbesondere die für die ICA geltende Vorausset-
zung, dass genauso viele Komponenten angenommen werden müssen, wie Messkanäle
zur Verfügung stehen und damit die Matrizen A und B automatisch quadratisch
sind, erleichtert die Bestimmung der inversen Matrix von A erheblich. Neben dieser
Voraussetzung und der für die Komponenten geltenden statistischen Unabhängigkeit
existiert eine dritte Voraussetzung, nämlich dass den unabhängigen Komponenten
nicht-gaußförmige Verteilungen zugrunde liegen. Dies ist deshalb wichtig, da die für
die ICA-Berechnungen genutzten Statistiken höherer Ordnung für gaußförmige Ver-
teilungen verschwinden und damit eine Berechnung unmöglich ist [146, 147].
Bevor die eigentliche ICA durchgeführt wird, sind für bessere Ergebnisse Vorverar-
beitungsschritte notwendig. Einer dieser Schritte ist die Durchführung einer Haupt-
komponentenanalyse (engl. Principal Component Analysis, PCA), bei der eine or-
thogonale Basis gesucht wird, die die resultierenden Dimensionen nach Informati-
onsgehalt sortiert. D.h. der erste Basisvektor besitzt die größte Varianz, der zweite
die zweithöchste usw.. Diese orthogonale Basis lässt sich durch Projektion der Origi-
naldaten erhalten. Die PCA trennt dabei lediglich Quellen, die orthogonal vermischt
sind und sorgt dafür, dass die Daten dekorreliert werden. Für normalverteilte Daten
wäre dies mit der statistischen Unabhängigkeit gleichzusetzen, für den hier vorlie-
genden Fall sind die Komponenten allgemein weiterhin statistisch abhängig.
Ein weiterer Schritt ist das sogenannte Pre-Whitening. Ein als weiß bezeichneter
Vektor ist unkorreliert (z.B. nach einer PCA), hat einen Mittelwert von null und
eine Varianz von eins. Durch diesen Schritt ergibt sich schließlich durch geschick-
te Wahl der Skalierungs- bzw. Permutationsparameter eine orthogonale Matrix, die
nun im Folgenden im Verarbeitungsschritt der ICA so abgeschätzt werden muss,
dass die Quellsignale möglichst statistisch unabhängig sind.
Die Algorithmen der ICA haben grundsätzlich das Ziel, die statistische Unabhängig-
keit zwischen den Quellsignalen zu maximieren. Daher nutzen die unterschiedlichen
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Verfahren verschiedene Maße für die statistische Unabhängigkeit. Die wichtigsten Al-
gorithmen sollen hier kurz vorgestellt werden. Zwei Signale x und y sind genau dann
statistisch unabhängig, wenn die Verbundwahrscheinlichkeitsdichtefunktion gleich
dem Produkt der Verteilungsdichtefunktionen der Einzelvariablen ist:
pxy(x, y) = px(x)py(y) (2.17)




Im Fall statistischer Unabhängigkeit gilt:
E[xp, yq] = E[xp]E[yq] (2.19)
für alle positiven Wert für p und q. Für den Fall von Unkorreliertheit muss ledig-
lich gelten:
E[xy] = E[x]E[y] (2.20)
Dabei ﬁndet jeweils nur das erste Moment Verwendung. Im Fall der statistischen
Unabhängigkeit gilt dies für alle Momente in allen Kombinationen. Als Kenngrö-
ße für die Verteilungsdichtefunktion (VDF) dienen die sogenannten Kumulanten,
wobei statistische Unabhängigkeit dann vorliegt, wenn alle Kreuzkumulanten (KK)
der VDF identisch null sind. Diese KK berechnen sich aus den Momenten der VDF,
wobei für die Kumulante n-ter Ordnung die Momente der Ordnung k=1 bis n benö-
tigt werden. Anschaulich entspricht das erste Moment dem linearen Mittelwert, das
zweite dem quadratischen Mittelwert von x. Somit kann der Nachweis der statisti-
schen Unabhängigkeit über den Nachweis des Nullwerdens der KK erfolgen, wobei
üblicherweise Kumulanten bis zur vierten Ordnung verwendet werden, da die Kom-






x − (m(1)x )2 = σ2x (2.22)
κ(3)x = m
(3)
x − 3m(2)x m(1)x + 2(m(1)x )3 (2.23)
κ(4)x = m
(4)
x − 4m(3)x m(1)x − 3(m(2)x )2 + 12m(2)x (m(1)x )2 − 6(m(1)x )4 (2.24)
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Es existieren verschiedene ICA-Algorithmen, die unterschiedliche statistische Ei-
genschaften zur Trennung der unabhängigen Komponenten nutzen. Nachfolgend sind
einige wichtige Verfahren mit dem zugrunde liegenden Ansatz kurz beschrieben.
Fourth-Order Blind Identiﬁcation (FOBI) Dieser Algorithmus nutzt die Ku-
mulanten 4. Ordnung (auch Wölbung oder Kurtosis genannt), um die Kumulanten-
matrix K zu diagonalisieren, was dem Nullwerden der Kreuzkumulanten und damit
einer Maximierung der stat. Unabhängigkeit entspricht. Dies funktioniert aber nur,
wenn die Kumulanten 4. Ordnung der einzelnen Verteilungsfunktionen der unab-
hängigen Komponenten unterschiedlich sind. Falls einige identisch sind, werden nur
Komponenten mit unterschiedlicher Kurtosis voneinander getrennt [147].
Joint Approximate Diagonalization of Eigenmatrices (JADE) Auch hier
wird die Kumulantenmatrix verwendet, wobei nicht nur die vierte Ordnung, sondern
auch weitere Kumulanten verwendet werden, wodurch der Algorithmus gegenüber
FOBI robuster wird. Der JADE Algorithmus sucht ebenfalls nach einer Matrix zur
Diagonalisierung der Kumulantenmatrix K, wobei die Matrizen aus den Messwerten
geschätzt werden, indem die Nichtdiagonalelemente von K minimiert werden [147].
FastICA Beim FastICA-Algorithmus wird nach Signalen gesucht, die eine Vertei-
lung besitzen, die möglichst wenig der Normalverteilung entspricht, da nach dem
zentralen Grenzwertsatz im Falle statistisch unabhängiger Signale die Summe der
Signale eine Verteilung besitzt, die normalverteilter ist als die Einzelverteilungen.
Es wird also nach Nicht-Gaußförmigkeit gesucht. Maße für die Gaußverteilung sind
wiederum die Kurtosis und die Negentropie, welche bei gaußförmigen Signalen zu
null wird. Gesucht werden damit Signale, die die größere Abweichung zur Gaußver-
teilung besitzen. Diese werden anschließend aus dem Signalgemisch extrahiert und
der Algorithmus beginnt von Neuem. Der Algorithmus lässt sich mit Festkomma-
Arithmetik ausführen, wodurch er schnell konvergiert und die Implementierung in
Soft- und Hardware erleichtert wird [149].
INFOMAX Der INFOMAX-Algorithmus stammt ursprünglich aus dem Bereich
der neuronalen Netze und basiert auf der Maximierung der Entropie am Ausgang
eines derartigen Netzes. Bei der ICA wird die maximale Entropie als Maß für
die Gleichverteilung verwendet, die unter der Voraussetzung von weißen Mess-
daten (Stichwort Pre-Whitening) auf eine statistische Unabhängigkeit der zugrun-
de liegenden Signale schließen lässt. Praktisch wird die sogenannte Verbundentropie
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(Summe der Einzelentropien minus gegenseitigem Informationsgehalt) so maximiert,
dass die dadurch entstehende Entmischungsmatrix den gegebenen Randbedingungen
entspricht [150].
Support Vector Machines
Hat man aus einem Datensatz gewisse Merkmale extrahiert, die Unterschiede zwi-
schen verschiedenen Klassen aufweisen (zum Beispiel unterschiedliche Stimulations-
frequenzen bei SSVEP-Messungen), so will man mit Hilfe einer Klassiﬁzierung ei-
ne Vorschrift erzeugen, die weitere Messdaten anhand der Merkmale optimal den
Klassen zuordnet. Eines dieser Verfahren ist die Klassiﬁzierung mit sogenannten
Stützvektoren (engl. Support Vectors), mit deren Hilfe im Merkmalsraum eine Se-
parationsebene deﬁniert werden soll [151]. Die SVM geht von Trainingsdaten aus,
bei denen die Zuordnung der Klassen der Trainingsdatenpunkte bekannt ist:
χ = {xi, yi} (2.25)
wobei xi die eigentlichen Punkte und yi die Klassenzuordnung (+1,-1) beschreibt.
Als nächstes wird eine Hyperebene H deﬁniert, für die gilt:
H := {x|〈w,x〉+ b = 0} (2.26)
mit der Verschiebung b, dem Normalenvektor w und dem Skalarprodukt 〈w,x〉 =∑
wixi. Punkte, für die gilt〈w,x〉 + b > 0 liegen somit oberhalb der Hyperebene,
Punkte mit 〈w,x〉 + b < 0 unterhalb. Die Skalierungen für w und b sind nicht
eindeutig festgelegt, eine Multiplikation mit einem Faktor c 6=0 führt zur identischen
Ebene:
{x|〈cw,x〉+ cb = 0} (2.27)
Die SVM wählt nun die Skalierung so, dass der kleinste Abstand eines Trai-
ningspunktes auf 1|w| normiert wird. Damit entstehen zwei zur Hyperebene parallele
Ebenen, auf denen die zur Ebene nächstgelegenen Trainingspunkte liegen, die als
Stützvektoren bezeichnet werden (Abb. 2.21, gestrichelte Linien).
Der Abstand zwischen der Hyperebene und diesen parallelen Ebenen wird als
Rand bezeichnet. Ziel der SVM ist nun, diesen Rand zu maximieren. Dabei wird
grundsätzlich erst einmal von einem linear trennbaren Klassiﬁzierungsproblem aus-
gegangen, bei dem sich die beiden Klassen vollständig linear trennen lassen. Ist dies
nicht der Fall, kann man mit Hilfe sogenannter Slackvariablen eine gewisse Anzahl
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Abbildung 2.21: Merkmalsraum mit Separationsebenen (gestrichelt).
von Fehlentscheidungen berücksichtigen, wobei die SVM bei der Bestimmung so-
wohl diese Anzahl minimieren als auch Rand maximieren muss. Weiterhin ist es
möglich, nichtlineare Klassiﬁzierungsprobleme mittels so genannter Kernelfunktio-
nen in einen Raum höherer Ordnung zu transformieren, wo die Daten dann wieder
linear separierbar sind. Da diese Verfahren hier nicht zum Einsatz kommen, sei zu
diesem Thema auf die entsprechende Literatur verwiesen [152].

3
Kapazitive Elektroden zur EKG- und
EEG-Messung
3.1 Ausgangssituation und Vorarbeiten
Vor Beginn meiner Arbeiten waren im Rahmen eines BMBF-Projektes bereits einige
Aufbauten realisiert worden, die sowohl die Messung des EEGs als auch des EKGs
betrafen [153]. Daher soll hier kurz der Stand der für die folgende Entwicklung
relevanten Arbeiten dargestellt werden [154, 155, 156, 157].
3.1.1 EKG-Messung und System
Mit den entwickelten kapazitiven Elektroden wurde ein 15-Kanal EKG System rea-
lisiert, welches in Kombination mit einem Tablet-PC sowohl eine räumliche EKG-
Darstellung als auch die gewohnte Zeit-Darstellung liefern sollte. Dazu wurde in
den Tablet-PC eine Datenaufnahme-Karte integriert und daran die vorverstärkten
Elektroden in unipolarer Verschaltung angeschlossen (Abb. 3.1(a)). Die Elektroden
wurden an die Innenseite des Gehäuses angebracht, so dass das Gehäuse selber als
Isolator wirken konnte. Messungen mit diesem System waren allerdings aufgrund
der Elektrodenﬁxierung stark mit Bewegungsartefakten überlagert. Mit den Einzel-
elektroden konnte aber losgelöst vom Gehäuse des Systems eine erste erfolgreiche
Vergleichsmessung zwischen 12-Kanal Standard-EKG und 12 kapazitiven Kanälen
durchgeführt werden, bei der das kapazitive EKG an den Standardpositionen mit






(b) Vergleichsmessung mit direkter Platzierung auf der
Haut.
Abbildung 3.1: Kapazitives EKG-System mit Tablet-PC.
3.1.2 EEG-Messung
Zu ersten Messzwecken wurde ein auf Gummibändern basierendes Kappen-System
realisiert, welches 19 kapazitive Elektroden integrierte. Mit diesem System wurden
erste Versuche zur Messung von EEG-Signalen durchgeführt.
In den kommenden Unterkapiteln werden die Entwicklungen und Aufbauten vorge-
stellt, die im Rahmen dieser Arbeit entstanden sind und deren Realisierung für die
im anschließenden Kapitel vorgestellten Messungen von Bedeutung sind.
3.2 Elektroden
Die kapazitive Elektrode bildet den Grundbaustein sowohl für das EEG-System
als auch für das EKG-System und wurde im Rahmen dieser Arbeit detailliert un-
tersucht. Dabei standen insbesondere die Charakterisierung des Rauschens und die
Optimierung der inneren Beschaltung im Vordergrund. Ziel war die Entwicklung von
Elektroden, die hinsichtlich der unterschiedlichen Einsatzgebiete eher auf Empﬁnd-
lichkeit (EEG) oder aber auf Robustheit (EKG) hin optimiert wurden. Ein genaues
Verständnis der zugrunde liegenden Mechanismen und der praktischen Realisierbar-
keit standen im Vordergrund. Im Folgenden sollen beginnend mit dem grundsätzli-
chen Aufbau über die praktische Realisierung bis hin zur elektrischen Charakteri-
sierung die Ergebnisse der Elektrodenentwicklung aufgezeigt werden.
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3.2.1 Grundsätzlicher Aufbau
Der in dieser Arbeit verfolgte Ansatz basiert auf einer Elektrode, die eine schwache
Kopplung zum Körper besitzt, also kein spezielles dielektrisches Material besitzt,
welches potentiell die Koppelkapazität zum Körper erhöht. Die starke Kopplung ist
nur bei direktem Hautkontakt sinnvoll. Hier waren aber Anwendungen mit Messung
durch Kleidung (EKG) und durch Haare (EEG) anvisiert. Man kann Elektroden mit
speziellen Dielektrika zwar auch für die schwache Kopplung einsetzen, dann verlieren
sie aber ihren technologischen Vorteil und der deutlich höhere Herstellungsaufwand
ist nicht gerechtfertigt. Die hier entwickelten Elektroden wurden hingegen mit Stan-
dardmitteln der Herstellung von gedruckten Schaltungen realisiert und sind somit
deutlich günstiger, als wenn spezielle Beschichtungsverfahren zum Einsatz kommen.
Welche Vor- und Nachteile aus diesem Ansatz entstehen, wird in den entsprechenden
Abschnitten erläutert.
Grundsätzlich besteht die eigentliche Elektrode aus drei wesentlichen Bestandteilen.
Die Elektrodenﬂäche, welche nach außen hin isoliert ist, nimmt das eigentliche Signal
auf (blau in Abb. 3.2). Sie ist mit dem zweiten wichtigen Teil, der Elektronik, ver-
bunden, welche das Signal hochimpedant aufnimmt und verstärkt (rot in Abb. 3.2).
Das dritte Element ist die Abschirmung, die sowohl aktiv als auch passiv ausgeführt
wird (grün in Abb. 3.2).
Die Funktion der kapazitiven Elektrode basiert auf einer extrem hochohmigen
Messung des kapazitiv eingekoppelten Biosignals. Die Notwendigkeit dieser hochoh-
migen Messung resultiert aus der Eingangscharakteristik, die sich aus dem Koppel-
kondensator (gebildet aus der Elektrodenﬂäche und dem Körper) und dem Eingangs-
widerstand der Schaltung ergibt. Dieser Eingang verhält sich wie ein RC-Hochpass


















Abbildung 3.2: Grundsätzlicher Aufbau der Elektrode.
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Abb 3.3 zeigt die Abhängigkeit des Eingangswiderstands Ri von der benötigten
Grenzfrequenz für verschiedene Koppelkapazitäten Ck. Beispielhaft benötigt man
bei einer Koppelkapazität von etwa 4 pF (25mm Durchmesser der Elektrode, 1mm
Luftspalt zum Körper) und einer unteren Grenzfrequenz von 100mHz, was für viele
Biosignale ausreichend ist, einen Eingangswiderstand von etwa 500GΩ.
Diese derart hohen Eingangswiderstände lassen sich nur mit speziellen Verstär-
kern realisieren, will man die Elektrodenﬂäche möglichst klein halten. Nur durch
Vergrößerung der Fläche oder in einem Setup mit starker Kopplung (hohes εr) sind
niedrigere Eingangswiderstände möglich, ohne im unteren Frequenzbereich Signal-
informationen zu verlieren.
3.2.2 Schaltung
Die innere Beschaltung wurde schon in Kapitel 2.1.4 kurz skizziert, soll aber hier
noch einmal vertieft werden, da sie zum Verständnis der später aufgestellten Modelle
benötigt wird. Abb. 3.4 zeigt die einzelnen Elemente der Schaltung.
Im Weiteren werden die einzelnen Elemente näher beschrieben, beginnend mit der









































Abbildung 3.4: Grundsätzlicher Schaltungsaufbau.
Elektrodenﬂäche inklusive Impedanzwandler und Biaspfad, der Guardbeschaltung
und schließlich mit dem sich daran anschließenden Filter und den Vorverstärkerkom-
ponenten.
Frontend
Die eigentliche Elektrodenﬂäche ist als Kupferﬂäche auf einem Platinenträger aus-
geführt. Die Kontaktierung mit dem Impedanzwandler erfolgt mittels einer Durch-
kontaktierung oder eines daran angeschlossenen Drahtes. Grundsätzlich ergibt sich
aufgrund des sehr hohen Eingangswiderstandes im Bereich 1015 Ω eine besondere
Anschlussproblematik, da parasitäre Widerstände im Leiterplattenmaterial (typisch
im Bereich 1012 Ω) kleiner sein können als dieser Eingangswiderstand. Dies muss
beim Layout berücksichtigt werden, wobei es zwei prinzipielle Herangehensweisen
gibt [158]:
• Realisierung einer geschlossenen Leiterschleife um den Eingangspin und den
Anschluss der Elektrodenﬂäche, wobei die Schleife auf Eingangspotential liegt.
Dadurch ist die Potentialdiﬀerenz zwischen Eingang und Schleife gleich Null
und es ﬂießt kein parasitärer Strom zu den anderen Pins. Diese Schleife be-
zeichnet man auch als Guard, da sie den Eingangspin im Bezug auf die anderen
Pins schützt.
• Verdrahtung des Eingangspins mit der Elektrodenﬂäche durch die Luft, also
ohne Kontakt zur Leiterplatte. So kann ebenfalls kein Strom zu den benach-
barten Pins ﬂießen. Der Eingang ist so bestmöglich isoliert. Dabei wird zum
Anschluss an den IC der entsprechende Eingangspin hochgebogen.
Beide Verfahren wurden in den hier verwendeten Elektroden eingesetzt, abhän-


















Abbildung 3.5: Anschluss des Eingangspins: a) Guardring im Layout, b) Luftver-
drahtung.
(Luftverdrahtung) oder aber weitere Bauelemente wie zum Beispiel ein zusätzlicher
Biaswiderstand verwendet werden (Guardring). Grundsätzlich muss beim Aufbau
der Elektroden darauf geachtet werden, dass die entsprechenden Eingangspins nicht
durch äußere Einﬂüsse niederohmig über das Gehäuse beeinﬂusst werden, z.B. durch
Berührung und die damit verbundenen Ablagerung von Hautresten bzw. Fetten.
Daher sollte die Verarbeitung der ICs ausschließlich mit einer Pinzette erfolgen und
falls notwendig für die Berührung Handschuhe getragen werden. Aufgrund des sehr
hohen Eingangswiderstandes ist hier besondere Vorsicht geboten. Werden im Falle
des Guardringes weitere Bauelemente an den Eingangspin angeschlossen, so sind
die Anschlüsse einseitig innerhalb des Guardringes zu platzieren. Das Bauteil selbst
verbindet dann den Eingang zum äußeren Bereich. Daher muss bei der Auswahl der
Bauelemente (insbesondere bei sehr kleinen SMD-Gehäusen) auf eine Möglichkeit
der Durchführung des Guardringes zwischen den Anschlusspins geachtet werden.
Falls das nicht möglich ist, kann auch hier der Anschluss über die Luft erfolgen, also
ohne Kontakt zur Platine. Einige Verstärkertypen (z.B. INA116) besitzen speziel-
le Guardpins paarweise direkt neben den Eingangspins, die eine Realisierung eines
Guardrings erleichtern.
Impedanzwandler
Die Eigenschaften des Impedanzwandlers wurden bereits beschrieben. Die Hauptei-
genschaft ist der Eingangswiderstand, der für die Verwendung in kapazitiven Elek-
troden von essenzieller Bedeutung ist. Eine Verstärkereigenschaft, die direkt mit
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dem Eingangswiderstand zusammenhängt, ist der so genannte Input-Bias-Strom,
also der Strom, der als Fehlstrom in den Eingang ﬂießt. Dieser Strom muss somit
für einen sehr hohen Eingangswiderstand sehr kleine Werte annehmen, so dass auch
über diesen Strom auf eine Eignung eines Verstärkers für die Verwendung in der
Elektrode geschlossen werden kann. Weitere wichtige Parameter sind nachfolgend
kurz mit ihrer Bedeutung aufgeführt:
• Oﬀsetspannung: Diese Spannung gibt den Nullpunktfehler an, also die Span-
nung, die bei Eingangsspannung gleich Null am Ausgang anliegt. Sie sollte
möglichst gering sein, um nachfolgende Verstärkerstufen mit hoher Verstär-
kung nicht zu sättigen. Sie kann schaltungstechnisch kompensiert werden.
• Eingangskapazität: Da bei schwacher Kopplung eine sehr geringe Koppel-
kapazität vorliegt, spielt der mit der Eingangskapazität gebildete Spannungs-
teiler eine Rolle. Daher sollte die Eingangskapazität des Verstärkers möglichst
unterhalb von 2 pF liegen. Auch hier ist eine Kompensation möglich.
• Eingangsspannungsrauschen: Gibt den Beitrag des Spannungsrauschens
an und wird im entsprechenden Kapitel diskutiert. Sollte ebenfalls möglichst
klein sein.
• Eingangsstromrauschen: Dieser Beitrag hängt vom Quellwiderstand ab und
sollte im Fall großer Quellwiderstände möglichst klein sein.
• Versorgungsspannung: Hat praktische Bedeutung für die Auslegung der
Spannungsversorgung, da die Elektroden extern versorgt werden und somit
die entsprechenden Spannungen (z.B. ±15V) zusätzlich zur Verfügung gestellt
werden müssen.
In Tabelle 3.1 sind einige Verstärker aufgeführt, die im Rahmen dieser Arbeit
in Elektroden getestet wurden. Darüber hinaus gibt es weitere Verstärkertypen, die
aber ähnliche Eigenschaften wie die hier gezeigten Verstärker haben.
Bis auf den INA116 handelt es sich um Operationsverstärker, die zur Impedan-
zwandlung ohne Verstärkung als Spannungsfolger oder nichtinvertierender Verstär-
ker beschaltet wurden. Das Verstärkersignal wurde direkt als Guardpotential ge-
nutzt. Somit war kein separater Guard-Treiber notwendig. Der INA116 ist ein In-
strumentenverstärker, bei dem sinnvollerweise eine Verstärkung mit implementiert
wird. Da dieser Verstärker spezielle Guardausgänge für jeden Eingang besitzt, ist



































































































































































































































Die Parameter der einzelnen Operationsverstärker und der Einﬂuss auf die Eigen-
schaften der kapazitiven Elektroden werden später diskutiert. Grundsätzlich spielen
neben den elektronischen Parametern auch mechanische Gesichtspunkte wie verfüg-
bare Gehäusegrößen und die Verfügbarkeit von Varianten mit mehreren Verstärkern
in einem Gehäuse eine wichtige Rolle bei der Integration der Verstärker in das Elek-
trodengehäuse.
Biaswiderstand
Aufgrund des hohen Eingangswiderstandes der verwendeten Operationsverstärker
gibt es ein grundsätzliches Problem beim Gleichspannungs-Verhalten des Einganges.
Üblicherweise wird bei sehr hochohmigen Eingängen ein so genannter Bias-Pfad be-
nötigt, damit der Eingangsbiasstrom einen Rückﬂusspfad besitzt und nicht aufgrund
eines kapazitiven Anteils am Eingang durch Auﬂadungen eine zu große Gleichspan-
nung entsteht. In der gegebenen Situation ist es aber gerade nötig, dass kein solch
entsprechend niederohmiger Pfad existiert, da dieser die untere Grenzfrequenz stark
erhöhen würde. Problematisch sind in diesem Fall aber die Ladungen auf der Elek-
trodenﬂäche, die nur über den Eingangswiderstand abﬂießen können. Dieser Vorgang
besitzt eine relativ große Zeitkonstante. Daher kann mittels eines entsprechend hoch-
ohmigen Biaswiderstandes der Eingangswiderstand so weit reduziert werden, dass
die untere Grenzfrequenz noch im gewünschten Bereich einiger 10 bis 100mHz liegt
und gleichzeitig statische Ladungen schneller abﬂießen können. Diese würden sonst
für eine Sättigung des Verstärkers und somit für eine Blockierung der Elektroden
sorgen. Wie bereits beschrieben muss dieser Biaswiderstand im dreistelligen GΩ-
Bereich liegen, was dank moderner SMD-Technologie aber auch in diesen geringen
Gehäuseabmessungen möglich ist. Dabei muss man aber in Kauf nehmen, dass die
entsprechenden Bauelemente stärker als gewohnt streuen (±30% üblich), was bei
der Auslegung bezüglich der unteren Grenzfrequenz beachtet werden muss. Durch
den Biaswiderstand ändern sich darüber hinaus die Rauscheigenschaften, was im
entsprechenden Abschnitt genauer betrachtet wird.
Verstärker und Filter
Zusätzlich zum Impedanzwandler wurden verschiedene weitere Schaltungsteile in
die Elektrode integriert, um das Signal vorzuverarbeiten. Dabei spielte insbesondere
die Verringerung des DC-Anteils durch Anwendung eines Hochpass-Filters mit einer
unteren Grenzfrequenz im Bereich 100-200mHz eine wichtige Rolle. Dadurch konnte
die nachfolgende Diﬀerenzschaltung in den eigentlichen Verstärkerboxen mit höheren
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Verstärkungsfaktoren betrieben werden, ohne dabei Dynamikprobleme bzw. häuﬁ-
ges Sättigen der Stufe zu riskieren. Des Weiteren wurde bei manchen Elektroden
ein Tiefpass integriert, um das Signal auf den interessierenden Bereich zu begren-
zen. Welche Elektrode jeweils eingesetzt wurde, wird in den jeweiligen Kapiteln
beschrieben.
3.2.3 Aufbau
Neben der eigentlichen Schaltung spielen auch der Einbau der Platinen in das Elek-
trodengehäuse und die Realisierung der Abschirmung und die Kabelzuführung eine
wichtige Rolle bei der Elektrodenentwicklung.
Anordnung und Abschirmmaßnahmen
Zwischen Elektronik und Elektrodenﬂäche beﬁndet sich eine Guardabschirmung,
welche auf dem gleichem Potential wie der Eingang des Impedanzwandlers liegt.
Der Schirm des verwendeten Anschlusskabels liegt einseitig auf Massepotential und
wird in der Elektrode kontaktiert. Grundsätzlich kann man bei den hier verwende-
ten Elektrodendurchmessern von maximal 30mm maximal 2 ICs im SO8- oder einen
IC im SO16-Gehäuse unterbringen ohne zusätzlichen Aufwand wie Luftverdrahtung
oder Modiﬁzierungen am IC-Gehäuse vornehmen zu müssen. Neben der bereits be-
schriebenen Guard-Abschirmung existiert mit einem Aluminiumgehäuse eine zweite
Abschirmschicht nach außen. Dieses Gehäuse umschließt seitlich und von oben die
Platinen und ist lediglich unten für die Elektrodenﬂäche geöﬀnet. Das Aluminium-
gehäuse liegt auf Massepotential, genauso wie der Schirm des Anschlusskabels, das
entweder seitlich oder nach oben aus dem Gehäuse geführt wird (Abb. 3.6).







Abbildung 3.7: Schematischer Aufbau der Elektrode.
Die Kontaktierung des Gehäuses geschieht mit einem Leiterring am Rand der
oberen Platine, wobei zusätzlich auch mit Hilfe von Kupfer-Streifen die Kontaktie-
rung verbessert werden kann. Das Gehäuse ist außerdem so gefertigt, dass die beiden
Platinen von unten so aufgenommen werden, dass die Elektrode mit der Elektro-
denﬂäche bündig abschließt. Die Folie isoliert sowohl die Elektrodenﬂäche als auch
das Abschirmgehäuse zum Körper hin. Abb. 3.7 zeigt noch mal den Aufbau der
verschiedenen Lagen der Elektrode.
Miniaturisierte Elektrode
Im Laufe der Arbeit wurden zusätzliche Experimente mit kleineren Elektroden
durchgeführt, wobei hier auch alternative Konzepte zum Gehäuseaufbau getestet
wurden. Der Durchmesser der Elektrode wurde dabei auf ca. 15mm verringert, au-
ßerdem wurde ein kombiniertes Gehäuse aus Kunststoﬀ und Aluminium verwendet,
um insbesondere das Gewicht der Elektroden zu reduzieren. Abb. 3.8 zeigt die ver-
kleinerte Elektrode im Vergleich zur Standard-Elektrode.
Abbildung 3.8: Vergleich zwischen miniaturisierter und normaler Elektrode.
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3.2.4 Elektrodenmodell und Simulation
Zur Beschreibung des Verhaltens der Elektrode wurde ein Modell aufgestellt, welches
sowohl zur Simulation der verschiedenen Betriebszustände als auch zur Simulation
des Rauschverhaltens und des Frequenzgangs verwendet wurde. Zunächst soll kurz
auf die für das Rauschmodell wichtigen Grundlagen eingegangen werden, bevor dann
die einzelnen Teile des Modells und deren Auswirkungen auf die Simulation erläutert
werden sollen.
Grundlagen Rauschen
Für das Elektrodenrauschen sind drei Rauschbeiträge von Interesse, die im Folgen-
den kurz beschrieben werden sollen und im entsprechenden Kapitel auch vermessen
wurden.
Weißes Rauschen Grundsätzlich hat weißes Rauschen die Eigenschaft, dass es
eine konstante Spektraldichte über einen sehr weiten Frequenzbereich besitzt. Im
Bereich der Elektronik triﬀt man hauptsächlich auf zwei Rauschprozesse, die dieser
Eigenschaft genügen:
• Nyquist-Rauschen, auch thermisches Rauschen oder Johnson-Rauschen ge-
nannt, basiert auf der thermischen Bewegung der Ladungsträger in einem elek-
trischen Leiter und tritt somit insbesondere in Widerständen auf, wobei es
mit größer werdendem Widerstand ansteigt. Dabei ist keine äußere Spannung
notwendig, da die zufällige Bewegung der Ladungsträger und der dadurch ent-
stehende Rauschstrom die Ursache des Rauschens ist. Nyquist veröﬀentlichte
1928 den Zusammenhang zwischen dem quadratischen Mittelwert der Rausch-
spannung und den die Rauschspannung u beeinﬂussenden Parametern [159]:
u2 = 4kTR∆f (3.2)
Dabei ist R der elektrische Widerstand in Ω, T die absolute Temperatur in
Kelvin, ∆f die Bandbreite in Hertz und k die Bolzmannkonstante (k = 1, 38 ·
10−23 J/K).
• Schrotrauschen, tritt insbesondere in Halbleitern auf und hat als Ursa-
che die Quantisierung der Ladungsträger in Form von Elektronen [160]. Die-
se Quantisierung führt zu einem diskontinuierlichen Ladungstransport, somit
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tritt Schrotrauschen nur in Zusammenhang mit einem Stromﬂuss auf. Hier
lässt sich ein quadratischer Mittelwert für den Rauschstrom i angeben:
i2 = 2eI∆f (3.3)
Auch hier ist ∆f die Messbandbreite, e die Elementarladung und I der im
(Halb-)Leiter ﬂießende Strom. Im Gegensatz zum Nyquistrauschen liegt hier
keine thermische Abhängigkeit vor.
1/f-Rauschen Im Vergleich zum weißen Rauschen ist das Rauschen hier von der





Der Parameter α liegt dabei im Allgemeinen im Bereich von 0,8 bis 1,5. Für das
1/f-Rauschen gibt es zahlreiche Ursachen, beispielsweise das so genannte Funkelrau-
schen in Transistoren oder Dioden, welches die Änderung des Oberﬂächenzustandes
durch Umladungsﬂuktuation beschreibt, oder aber das Rauschen, welches durch die
Änderung des lokalen Widerstandes in einer Widerstandsschicht (insbesondere bei
Kohleschicht-Widerständen) auftritt.
Rauschen des Operationsverstärkers Das Rauschverhalten eines Operations-
verstärkers setzt sich üblicherweise im Spannungsrauschen aus einem weißen Anteil
und einem Anteil mit 1/f-Charakteristik zusammen, wobei von hohen Frequenzen
das weiße Rauschen zu niedrigeren Frequenzen an der so genannten Eckfrequenz in
das 1/f Rauschen übergeht. Zusätzlich existiert auch ein Stromrauschen mit eben-
falls weißem und 1/f-Anteil. Ursache für das Rauschen im Operationsverstärker ist
die innere Beschaltung aus Transistoren, Dioden und passiven Elementen, deren
unterschiedlichste Rauschprozesse sich zum Gesamtrauschen überlagern.
Modell des Elektrodenrauschens
Anhand der beschriebenen Schaltung wurde im Rahmen dieser Arbeit ein Elektro-
denmodell aufgestellt, das als Basis für die Simulation des Verhaltens der Elektrode
sowohl bezüglich des Rauschverhaltens als auch bezüglich des Frequenzgangs diente.
Das Modell bezieht dabei die Schaltungsteile Frontend, Biaswiderstand, den eigent-
lichen Impedanzwandler und die Guardschaltung mit ein und wird im Kapitel 4.1
58 3.2 Elektroden
mit Messungen an realen Elektroden verglichen. Abb. 3.9 zeigt das elektrische Er-
satzschaltbild, das für die Modellierung verwendet wurde [161].
Das Eingangssignal des Körpers (hier repräsentiert durch die Spannungsquelle Uq
mit dem Körperwiderstand Rq) wird über die Koppelimpedanz Zk in die Elektrode
eingekoppelt. Diese wird hier durch ihren kapazitiven Anteil Ck und ihren resisti-
ven Anteil Rk dargestellt. Der resistive Anteil beschreibt die Verluste der Koppel-
kapazität, bzw. den Isolationswiderstand der Kunststoﬀfolie zwischen Körper und
Elektrodenﬂäche. Auf die Koppelimpedanz folgt der Biaswiderstand Rb, welcher zur
Ableitung von DC-Potentialen verwendet werden kann und dessen Wert durch die
entsprechende Bauteilwahl variabel einstellbar ist. Die Impedanz zwischen der Elek-
trode und der Abschirmung wird ebenfalls durch den resistiven Anteil Rsh und den
kapazitiven Anteil Csh abgebildet. Wobei die Rolle des Guards (dargestellt durch
CGuard) aufgrund des beidseitig gleich anliegenden Potentials ein anderes Verhalten
zeigt als die Impedanz zur Abschirmung, die auf Masse liegt. Der letzte Teil ist die
Eingangsimpedanz des Operationsverstärkers, dargestellt durch Rin und Cin. Diese
stammen aus den entsprechenden Datenblättern der Operationsverstärker.
Im Vergleich zum von Lim et.al. genutzten Ersatzschaltbild wird hier auch das
Verhalten der Kopplungsimpedanz sowohl mit kapazitivem als auch mit resistivem
Anteil beschrieben [43]. Darüber hinaus werden hier sowohl Simulationen als auch









Abbildung 3.9: Ersatzschaltbild der kapazitiven Elektrode (Frontend).
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Rauschanalyse
Für die eigentliche Rauschanalyse der Schaltung müssen nun die Rauschquellen be-
rücksichtigt werden. Das sind zum einen die thermischen Rauschbeiträge der Wider-
stände zum anderen die Beiträge, die durch den Operationsverstärker bedingt sind.
Dazu werden Rauschspannungsquellen in Reihe zu den Widerständen eingeführt,
außerdem eine Spannungs- bzw. Stromquelle für die entsprechenden Rauschquellen
des Operationsverstärkers. Die Eingangsquelle wird als rauschfrei angenommen und
ist für die Rauschanalyse somit als Kurzschluss anzunehmen. Abb. 3.10 zeigt das
Schaltbild, das der Rauschanalyse zugrunde liegt.
Die Rauschspannungen hervorgerufen durch die jeweils einzelnen Quellen am Aus-
gang des Impedanzwandlers ergeben sich somit mit Hilfe der Formel 3.2. Unter Zu-
sammenfassung der Kapazitäten Ck, Csh und Ci zu Csum=Ck+Csh+Ci und unter Be-
rücksichtigung der sich durch die Parallelschaltung der Widerstände (Rbias‖Rk‖Ri)






URopv = URopv (3.6)
UIopv =
Rbias‖Rk‖Ri
1 + jω(Rbias‖Rk‖Ri)Csum Iopv (3.7)
Dabei wird eine grundsätzliche Eigenschaft des Rauschverhaltens der Elektrode
deutlich. In den vorherigen Kapiteln wurde mehrfach auf das Hochpassverhalten der
Elektrode bezüglich der Einkopplung von Biosignalen hingewiesen. Für das thermi-















Abbildung 3.10: Modell der Eingangsbeschaltung für die Rauschanalyse.
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entgegengesetzt, diese Rauschbeiträge werden also entsprechend tiefpassgeﬁltert.
Aus der Wurzel der Quadratsumme dieser unkorrelierten Rauschbeiträge ergibt








Es überwiegt jeweils der größte Rauschbeitrag. Tabelle 3.2 zeigt die Parameter für
die einzelnen Größen, wie sie als Standardwerte durch Datenblätter und Messungen
festgelegt wurden. Für die Simulation wurden ausgehend von diesen Parametern ein-
zelnen Werte variiert und die Abhängigkeit der Ausgangsrauschspannung berechnet.
Die hier angenommenen Werte für das Operationsverstärkerrauschen (in diesem Fall
für den LMC6082 von National Semiconductor) sind Werte für weißes Rauschen, das
1/f-Verhalten wird im Kapitel Messungen gesondert betrachtet.
Wie schon beschrieben verhalten sich die kapazitiven und resistiven Anteile des
Modells durch die Parallelschaltung jeweils äquivalent. Daher soll hier beispielhaft
die Simulation des Rauschverhaltens für die besonders interessierenden Teile vor-
gestellt werden. Zum einen die Koppelkapazität, welche von der Elektrodengröße
und dem Abstand zum Körper abhängt, zum anderen der Biaswiderstand, mit dem
sich die Eingangscharakteristik bezüglich des Hochpassverhaltens der Elektrode ge-
zielt einstellen lässt. Da er im Vergleich zu den anderen Widerständen üblicherweise
den kleinsten Wert annimmt, dominiert er das thermische Rauschverhalten bedingt
durch die Parallelschaltung.
Koppelkapazität Die Abhängigkeit des Elektrodenrauschens von der Größe der
Koppelkapazität anhand des oben beschriebene Modells ist in Abb. 3.11 dargestellt.
Zusammen mit Rsum bildet Ck einen Tiefpass für den thermischen Rauschanteil.
Bauteil Wert
Rk ≈ 10 TΩ
Ck 10 pF
Rbias 100 GΩ
Rsh ≈ 10 TΩ
Csh 5 pF





IRopv 0, 2 fA/
√
Hz
Tabelle 3.2: Standardparameter der Simulation.
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Ck = 1 pF
Ck = 5 pF
Ck = 10 pF
Ck = 50 pF
Ck = 100 pF
Ck = 500 pF
Abbildung 3.11: Abhängigkeit der spektralen Rauschspannung von der Koppelkapa-
zität Ck.
Von niedrigen Frequenzen geht somit das weiße thermische Rauschen von Rsum an
der Eckfrequenz des Tiefpasses in eine 1/f-Flanke über, die in der Rauschleistungs-
dichte Sv einer 1/f2-Abhängigkeit entspricht und daher nicht mit dem oben beschrie-
benen 1/f-Rauschen verwechselt werden darf. Grundsätzlich kann man sagen, dass
durch Erhöhung der Koppelkapazität durch die Verschiebung der 1/f-Flanke das
Rauschen der Elektrode im interessierenden Frequenzbereich zwischen 100mHz und
100Hz abnimmt.
Biaswiderstand Die Variation der Größe des Biaswiderstandes verändert sowohl
die Lage des weißen Rausch-Plateaus (aus der Nyquistformel) bei sehr niedrigen
Frequenzen als auch durch die Veränderung der Grenzfrequenz den Verlauf der Tief-
passcharakteristik im mittleren Frequenzbereich (Abb. 3.12). Zu hohen Frequenzen
geht das Rauschen wie bei der Koppelkapazität in den weißen Rauschanteil des
Operationsverstärkers über.
Operationsverstärker Abb. 3.13 zeigt die Abhängigkeit des Elektrodenrauschens
vom Spannungs- und Stromrauschen des Operationsverstärkers. Das weiße Span-
nungsrauschen beeinﬂusst wie zu erwarten nur die Lage des Rausch-Plateaus zu
hohen Frequenzen und damit auch die Übergangsfrequenz, bei der die 1/f-Flanke in
dieses Rauschen übergeht. Das Stromrauschen sieht hingegen ebenfalls die Tief-
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Rbias = 1 GΩ
Rbias = 5 GΩ
Rbias = 10 GΩ
Rbias = 50 GΩ
Rbias = 100 GΩ
Rbias = 500 GΩ
Abbildung 3.12: Abhängigkeit der spektralen Rauschspannung vom Biaswiderstand
Rbias.
passcharakteristik und wird mit dieser multipliziert, so dass sich ein ähnlicher Verlauf
wie bei Ck ergibt. Mit dem einen Unterschied, dass sich auch das Rausch-Plateau
bei niedrigen Frequenzen durch die Multiplikation mit verschiebt.
Übersicht Rauscheinﬂüsse Anhand der Simulationsergebnisse lässt sich nun
die Abhängigkeit des Rauschmodells von den Parametern des Modells darstellen
(Abb. 3.14). Dabei wurde analog zu den beispielhaft vorgestellten Parametern das
Verhalten allgemein für Csum und Rsum berücksichtigt. Es wird deutlich, welche
Parameter zur Änderung des Rauschmodells beitragen und in welcher Form. Diese
Ergebnisse werden im weiteren Verlauf mit Messungen verglichen und diskutiert.
Frequenzgang
Eine ähnliche Analyse lässt sich für den Einﬂuss der Parameter auf den Frequenzgang
machen. Dabei stellen sich hauptsächlich zwei Einﬂussfaktoren als relevant heraus,
zum einen das Hochpassverhalten ausgelöst durch das RC-Glied aus Koppelkonden-
sator und Eingangswiderstand (Biaswiderstand), zum anderen die Dämpfung des
eingekoppelten Signals durch den kapazitiven Spannungsteiler, der sich aus dem
Koppelkondensator und der Eingangskapazität (Csh und Ci) bildet. Dieser Span-
nungsteiler verhält sich bekanntermaßen umgekehrt zum Kapazitätsverhältnis, d.h.
je größer die Koppelkapazität im Vergleich zur Eingangskapazität, desto geringer ist
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URopv = 1 nV/√Hz
URopv = 10 nV/√Hz
URopv = 100 nV/√Hz
IRopv = 0.1 fA/√Hz
IRopv = 0.5 fA/√Hz
IRopv = 1 fA/√Hz
Abbildung 3.13: Abhängigkeit der spektralen Rauschspannung vom Operationsver-
stärker (Variation eines Parameters, die anderen Parameter entsprechen den Stan-
dardwerte aus Tab. 3.2).

































Abbildung 3.14: Abhängigkeit des Elektrodenrauschens von den Modellparametern
(Pfeilrichtung = Verkleinerung der Parameter).
die Dämpfung des Signals am Eingang. Daraus folgt, dass die Eingangskapazität so
klein wie möglich gehalten werden muss. Abb. 3.15 fasst diese Einﬂussfaktoren auf
den Frequenzgang zusammen.
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Abbildung 3.15: Simulierter Frequenzgang der Elektrode mit bestimmenden Para-
metern (Pfeilrichtung = Verkleinerung der Parameter).
3.3 Kapazitives EKG-System
Das kapazitive EKG-System, welches im Rahmen dieser Arbeit entwickelt wurde,
nutzt die bereits beschriebenen Elektroden in einer Arrayanordnung zur Messung
des EKGs.
3.3.1 Zielsetzung
Basierend auf den Erkenntnissen des bisher am Institut entwickelten EKG-Systems
(Kap. 3.1) wurde ein neuer Prototyp entworfen. Wichtige Einschränkungen am bis-
herigen System ergaben sich durch die starre Sensoranordnung, die aufgrund der
durch die Puls-Bewegung hervorgerufenen Artefakte keine sinnvolle EKG-Messung
ermöglichte, und die Größe des Sensor-Aufbaus, der beidseitig unter dem Tablet-PC
hervorragte. Elektronik und Sensoren sollten möglichst so angeordnet werden, dass
das Array hinter dem Tablet-PC angeordnet ist.
3.3.2 Hardware
Abb. 3.16 zeigt das in dieser Arbeit entwickelte Gesamtsystem in Front- und Rück-
ansicht. Dabei ist der Tablet-PC mit dem daran befestigten Sensor-Array zu sehen,
wobei das Sensor-Array an einer Aluminiumplatte befestigt ist, die wiederum mit
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Abbildung 3.16: Front- und Rückansicht des EKG-System mit Sensor-Array.
dem PC verschraubt ist. Aus dem Sensor-Array ragen die 15 kapazitiven Elektro-
den des Systems heraus. Die Anschlüsse zwischen Tablet-PC und Sensor-Array sind
verdeckt ausgeführt, an der Oberseite kann man abgewinkelt den USB-Anschluss
erkennen.
Mechanische Aufhängung Sensor-Array
Zur Reduzierung des Pulsartefaktes des alten Systemaufbaus wurde die starre Kopp-
lung der Elektroden aufgelöst und die jeweiligen Sensoren einzeln aufgehängt. Da
damit aber die Isolierung der Elektroden durch das Gehäuse wegﬁel, wurden die
Elektroden einzeln mit einer Isolationsfolie versehen. Die Elektroden wurden mittels
einer Trägerplatte in einer Arrayanordnung ﬁxiert, wobei eine Federung in Richtung
des Patienten realisiert wurde (in Abb. 3.17 symbolisiert durch die Federn)
Die Elektrode selbst und das Führungsloch in der Bodenplatte wurden mit ei-
ner Führungs-Nut versehen, um ein Verdrehen der Elektrode um die Längsachse
zu verhindern. Gleichzeitig wurde diese Nut kurz oberhalb der Elektrodenﬂäche














Abbildung 3.17: Schematischer Aufbau des Systems mit ﬂexibler Lagerung der Elek-
troden.
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platte zu verhindern. Der Federweg jeder Elektrode liegt bei etwa 7mm. Neben der
Schraubendurchführung in der Trägerplatte wurde jeweils eine Durchführung für die
Anschlusskabel der Elektrode vorgesehen. Auf der Trägerplatte sitzen die Verstär-
kerplatine und die Spannungsversorgung der Elektroden. Das Trägergehäuse und die
Bodenplatte bestehen aus weißem Kunststoﬀ.
Elektrode
Die für das EKG verwendete Elektrode weist neben dem bereits beschrieben Impe-
danzwandler einen Bandpassﬁlter 2.Ordnung auf, wobei die untere Grenzfrequenz
bei 200mHz und die obere bei 80Hz liegt. Zum Einsatz kommt ein LMC6084 der Fir-
ma National Instruments, der vier Operationsverstärker in einem Gehäuse vereint,
wovon hier drei verwendet werden. Zusätzlich verstärkt der Bandpass mit einem Ver-
stärkungsfaktor von zwei. Abb. 3.18 zeigt eine derartige Elektrode ohne das äußere
Abschirmgehäuse.
Verstärker und Spannungsversorgung
Hinter den Elektroden beﬁndet sich die Platine mit den Diﬀerenzverstärkern und
der Spannungsversorgung, die auch für die Elektroden verwendet wird (siehe Block-
schaltbild Abb. 3.19). Die Elektroden werden diﬀerenziell gegen einen Referenzka-
nal gemessen, wobei dieser aus einer Elektrode des Arrays besteht. Als Diﬀerenz-
verstärker werden INA126 Instrumentenverstärker mit einer hohen Gleichtaktunter-
drückung bei gleichzeitig niedrigem Stromverbrauch eingesetzt. Die Ausgänge dieser
Verstärker werden auf einen Stecker geführt, um sie anschließend mit der Analog-
Digital-Umsetzerkarte zu verbinden.
Die Spannungsversorgung von ±4,5V wird mittels eines DC/DC-Wandlers aus
der USB-Spannung (5V) des Tablet-PCs gewonnen. Dabei wird hinter dem DC/DC-
Abbildung 3.18: Elektrode ohne Abschirmgehäuse.












Abbildung 3.19: Blockschaltbild des EKG-Systems.
Wandler eine Filterschaltung mit Linearreglern eingesetzt, um das Versorgungssignal
möglichst ungestört an die Verstärker zu führen, wobei insbesondere die durch den
DC/DC-Wandler erzeugten Schaltstörungen unterdrückt werden. Für die Linear-
regler wird eine etwas höhere Spannung als Reserve für die Regelung benötigt, in
diesem Fall ±0,5V.
Ankopplung Tablet-PC
Neben dem USB-Anschluss, der ausschließlich für die Spannungsversorgung des
Sensor-Arrays verwendet wird, beﬁndet sich im PCMCIA-Slot des Tablet-PCs ei-
ne DAQ-Karte vom Typ NiDAQ 6036e der Firma National Instruments, die die
Analog/Digital-Umsetzung der Sensorsignale übernimmt. Sie besitzt 16 Kanäle mit
einer Auﬂösung von 16Bit und einer maximalen Abtastrate von 200 kHz. Im vorlie-
genden Fall werden die EKG-Signale mit 500Hz abgetastet, was für die Anwendung
ausreichend ist. Der Anschluss der Karte an die Verstärkerplatine erfolgt mittels
eines Flachbandkabels, welches über ein Steckergehäuse unter der Metallplatte zum
Sensor-Array geführt wird.
3.3.3 Software Tablet-PC
Die auf dem Tablet-PC laufende Software basiert auf der Entwicklungsumgebung
LabWindows/CVI von National Instruments und ist in C geschrieben, Teile der
Software entstanden bereits vor Beginn dieser Arbeit im Rahmen der Vorarbeiten,
wobei aufgrund des neuen Systemdesigns sämtliche relevanten Module grundlegend
überarbeitet wurden. Die Software ist zuständig für die Aufzeichnung, Darstellung
und Speicherung der EKG-Daten und arbeitet direkt mit der PCMCIA-DAQ-Karte
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zusammen. Abb. 3.20 zeigt ein Screenshot der Aufnahmesoftware mit gemessenen
EKG-Daten. Die Bedienung der Software erfolgt entweder ausschließlich mit denen
am Rand des Tablet-PCs beﬁndlichen Tasten oder aber mit dem Stift über Bild-
schirmeingabe.
Die Software zeigt in der Grundeinstellung die (geﬁlterten) Signale der Elektroden
an, wobei sich die Filterparameter über einen zusätzlichen Dialog einstellen lassen.
Ebenso lassen sich einzelnen Kanäle mit den Schaltﬂächen rechts vom Zeitgraphen
an- bzw. abwählen. Um sich direkt Standardableitungen anzeigen zu lassen, müssen
zunächst einzelne Kanäle den Positionen relativ zum Körper zugeordnet werden,
bevor aus diesen die entsprechenden Ableitungen berechnet und anstatt der Einzel-
kanäle im Zeitgraph angezeigt werden. Im Aufzeichnungsmodus werden die Daten
direkt auf die Festplatte geschrieben. Die Software basiert auf einem Multithreading-
Ansatz, um eine gleichzeitige Datenaufnahme und Anzeige bzw. Aufnahme in Echt-
zeit zu gewährleisten. Neben dem Anzeigemodus gibt es weitere Programmteile zur
Anzeige aufgenommener Daten, zur Darstellung von Potentialgraphen und zur Fil-
terung von Daten. Die Software ermittelt aus dem EKG automatisch die Herzfre-
quenz und zeigt diese während der Messung auf dem Display an. Falls gewünscht,
erfolgt auch eine akustische Ausgabe über den Lautsprecher des Tablet-PCs. Zur
Abbildung 3.20: EKG-Software zur Anzeige und Aufnahme der EKG-Daten auf dem
Tablet-PC.
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Erkennung der QRS-Komplexe und der Bestimmung der Herzfrequenz kommt der
Pan-Tompkins-Algorithmus zum Einsatz [162]. Mit dieser Erkennung wird gleichzei-
tig eine Erkennung der Einschwingvorgänge direkt nach dem Aufsetzen des Systems
realisiert, so dass der Nutzer erst dann die Messdaten zu sehen bekommt, wenn ein
stabiles Sensorsignal anliegt.
3.3.4 Berechnung von BSPMs
Zur Berechnung und Darstellung der Body-Surface-Potential-Maps wurde ein Soft-
wareprojekt auf Basis von IGOR von Wavemetrics entwickelt. Die BSPM wird dabei
anhand der geometrischen Anordnung der Sensoren, deren Messsignale als Stütz-
punkte dienen, in einem zweidimensionalen Höhendiagramm interpoliert. Dazu wer-
den zum einen Höhenlinien berechnet und zum anderen eine Matrix mit Farbinfor-
mationen generiert, die die interpolierten Werte zwischen den Sensoren entsprechend
farblich codiert. Die Codierung kann dabei mit Hilfe integrierter Funktionen an die
jeweils optimale Darstellung angepasst werden (beispielsweise zur unterschiedlichen
Darstellung des QRS-Komplexes im Vergleich zur T-Welle mit geringerer Amplitu-
de). Bild 3.21 zeigt zwei derartige Graphen der gleichen Messung mit unterschied-
lichen Codierungen. Die Grenzen für die Codierung werden automatisch von der
Software aus den Zeitsignalen der EKGs bestimmt.
Zusätzlich wird ein Butterﬂyplot der EKG-Kanäle erstellt, d.h. die Kanäle wer-
den mit identischer Zeit- und Amplitudenbasis übereinander dargestellt. Die Soft-
ware berechnet für einzelne Zeitpunkte die BSPMs oder kann alternativ aus einer
Sequenz von EKG-Zeitpunkten ein Video erstellen, welches die zeitliche Änderung















Abbildung 3.21: BSPM-Plots mit unterschiedlicher Farbcodierung.
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zuschließen, um so eventuell gestörte Signale nicht zu berücksichtigen. Die so ausge-
blendeten Kanäle werden im BSPM nicht dargestellt und stattdessen mit Hilfe der
verbleibenden Kanäle interpoliert. Der Referenzkanal wird grundsätzlich auf das
Potential 0V gesetzt und dient somit ebenfalls als Stützpunkt. Eingelesen werden
können sowohl ungeﬁlterte als auch geﬁlterte EKGs, wobei neben Bandpassﬁlter
und Notch-Filter (50Hz) auch Glättungsﬁlter (Moving Average, Savitzki-Golay) zur
Verfügung stehen, wie sie auch bei herkömmlichen galvanischen EKG-Systemen zum
Einsatz kommen.
3.3.5 Extraktion von Standardableitungen
Die Extraktion der in Kapitel 2.2 beschriebenen Standardableitungen basiert auf
der Deﬁnition eines Sensordreiecks aus den Elektroden im Array zur Bildung der
Ableitungen nach Einthoven/Goldberger bzw. zur Verwendung einzelner Elektro-
den (Abb. 3.22). Dabei werden entsprechend den üblich verwendeten Extremitäten
(rechte und linke Hand, linker Fuß) Elektroden an entsprechenden Positionen (oben
rechts und links, unten links) ausgewählt.
Diese Extraktion kann allerdings nur eine Näherung der normalerweise herzfern
aufgenommenen Einthoven/Goldberger-Ableitungen sein, da nicht an entsprechen-
den Positionen, sondern herznah gemessen wird. Selbiges gilt für die Referenz der
Wilson-Ableitungen, die ja ebenfalls normalerweise aus den Extremitätenableitun-
gen gewonnen wird. Die Ableitungen werden dabei nach folgenden Vorschriften ana-
log zu Gleichungen 2.4, 2.8 und 2.11 gebildet:
O1 O11
O2 I12 O10
O3 I3 M I9 O9
O8I6O4
O5 O7
Abbildung 3.22: Beispielhafte Sensordreiecke zur Extraktion der Standardableitun-
gen
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Einthoven :
IC = cVL − cVR (3.9)
IIC = cVF − cVR (3.10)
IIIC = cVF − cVL (3.11)
Goldberger :
aV RC = cVR − (cVL + cVF )/2 (3.12)
aV LC = cVL − (cVR + cVF )/2 (3.13)
aV FC = cVF − (cVR + cVL)/2 (3.14)
Wilson :
V iC = cVi − (cVR + cVL + cVF )/3 (3.15)
Durch die Diﬀerenzbildung werden Störungen insbesondere auf dem Referenzka-
nal eliminiert, da dieser durch die Gleichungen aus dem Berechnungsterm heraus-
fällt. Hier beispielhaft für eine Ableitung gezeigt (UR ist dabei die Spannung der
Referenzelektrode):
VC = (U1 − UR)− (U2 − UR) = U1 − U2 (3.16)
Die eigentliche Wahl der Referenzelektrode hat somit keinen Einﬂuss auf die
Bildung der Standardableitungen. Die Berechnung und Darstellung der Ableitungen
wurde in der Software Matlab von Mathworks implementiert, wobei eine zusätzliche
Berücksichtigung der Verdrehung des Sensorarrays im Bezug auf die Körperachse
möglich ist. Auch hier kann das Signal vor der Berechnung mit entsprechenden
digitalen Filtern analog zur Vorverarbeitung bei den BSPMs bearbeitet werden.
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3.4 EEG-Helm und BCI
Neben der Messung des EKGs war die Messung des EEGs ein zentraler Bestand-
teil dieser Arbeit. Dazu wurde ein Helmsystem entwickelt, welches zunächst nur
auf analoger Seite realisiert wurde und eine kommerzielle Hardware zur Datenauf-
nahme verwendete. Im Laufe der Arbeit wurde diese Hardware durch ein eigenes
System ersetzt, welches eine höhere Flexibilität im Messablauf ermöglichte, da an
unterschiedlichen Orten Messungen unabhängig vom Vorhandensein der Messauf-
nahmehardware durchgeführt werden konnten.
3.4.1 Zielsetzung
Die kapazitiven Elektroden sollten zunächst für die Messung des EEGs optimiert
werden, da hier eine maximale Empﬁndlichkeit von großer Bedeutung war. Gleich-
zeitig ist die räumliche Auﬂösung durch die Kopfgröße vorgegeben, so dass die Elek-
trodengröße begrenzt ist. Die Kanalanzahl des Systems wurde in Rücksprache mit
Neurologen auf 28 Kanäle festgelegt, so dass damit auch die Anforderungen für das
Datenaufnahmesystem gegeben waren. Dieses musste außerdem aufdrund der ge-
ringen Signalamplitude von wenigen µV bei gleichzeitig vorhandenen Störungen im
mV-Bereich und der damit begrenzten maximalen Verstärkung mit einer Auﬂösung
von 24Bit ausgestattet sein. Die Abtastrate sollte mindestens 1 kHz betragen, wobei
für spezielle Messungen eine Option bis 10 kHz existieren sollte. Der eigentliche Helm
war in der Planung für möglichst viele Kopfgrößen so zu realisieren, dass eine ma-
ximale Anzahl von Elektroden mechanischen Kontakt zum Kopf hat und trotzdem
ein ausreichender Tragekomfort sichergestellt ist.
3.4.2 Helmsystem mit Elektroden
Im ersten Schritt wurde ein 8-Kanal-System realisiert, welches als Basis einen Mo-
torradhelm hatte (Abb. 3.23(a)). An diesem System wurde die grundsätzliche Funk-
tionsweise des Systems getestet, insbesondere was die Aufhängung der Elektroden
betriﬀt. Außerdem wurden damit erste EEG-Messungen durchgeführt. Basierend
auf diesem System wurde dann der Helm auf 28 Kanäle ausgebaut (Abb. 3.23(b)).
Die im Helm eingesetzten Elektroden basieren auf einem Impedanzwandler vom
Typ LMC6082 und haben einen Hochpassﬁlter mit einer unteren Grenzfrequenz von
200mHz. Aufgrund der relativ langen Kabellänge von gut zwei Metern und der da-
mit verbundenen vermehrten Einkopplung von hochfrequenten Störungen wurde ein
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(a) 8-Kanal Helm (b) 27-Kanal Helm
Abbildung 3.23: EEG-Helmsystem mit kapazitiven Elektroden.
HF-Filter eingebaut, das Frequenzen oberhalb 1MHz unterdrückt. Der Elektroden-
durchmesser beträgt 30mm, die Abschirmung ist ähnlich zu den EKG-Elektroden
ausgeführt. Jede Elektrode ist einzeln federnd im Helm aufgehängt, wobei ein Fe-
derweg von 2-3 cm je nach Position im Helm realisiert wurde. Abb. 3.24(a) zeigt die
Aufhängung, die auf einer Gewindestange mit Kontermutter basiert. Beim Aufset-
zen des Helms federn die Elektroden ein und können so optimal an unterschiedliche
Kopﬀormen angepasst werden (Innenansicht des Helms siehe Abb. 3.24(b)). Aller-
dings ist diese Anpassung auf Kopfgrößen von M-XL (Helmgröße) begrenzt. Für die
prototypische Ausführung des Systems ist diese Einschränkung aber ausreichend, da
das System bei ausreichend vielen Probanden passt.





(a) Federnde Aufhängung der Elektroden
im Helm
(b) Innenansicht des Helms mit Elektroden
Abbildung 3.24: Elektrodenaufhängung im Helmsystem.


























Abbildung 3.25: Elektrodenpositionen im 28-Kanal-Helm.
geordnet, wobei insbesondere der okzipitale und motorische Cortex zusätzlich mit
Elektroden abgedeckt wurden. Die Abb. 3.25 zeigt die Positionen der Elektroden
relativ zur Kopﬀorm, wobei das Dreieck an der Oberseite die Nase repräsentiert.
Die weißen Kanäle sind optional durch Umsetzen von Kanälen belegbar.
Das Gesamtgewicht des Helms beträgt inklusive Elektroden und Anschlusska-
beln ca. zwei Kilogramm und ist somit noch im Bereich dessen, was auch über
längere Messdauern als akzeptabel im Tragekomfort angesehen werden kann. Die
Kabel werden einzeln geschirmt aus den Elektroden herausgeführt und enden auf
einem 4-poligen Stecker, der sowohl das Signal als auch die Spannungsversorgung
der Elektrode beinhaltet.
3.4.3 Headbox
Die Elektrodenkabel werden an die sogenannte Headbox angeschlossen, welche für
die diﬀerentielle Verstärkung und Filterung auf analoger Seite und für die Analog/
Digital-Umsetzung und Weiterleitung an den PC verantwortlich ist. Zu Beginn der
Arbeit wurde sowohl mit dem 8-Kanal-System als auch mit 24 Kanälen eine rein
analoge Variante in Kombination mit einer bzw. mehreren kommerziellen Analog-
Digital-Umsetzkarten vom Typ NI-4472 von National-Instruments verwendet. Da
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diese aber nicht an allen Standorten der Messungen zur Verfügung standen und au-
ßerdem keine galvanische Trennung zum Helmsystem gewährleistet werden konnte,
wurde im Laufe der Arbeit die Analog-Digital-Umsetzung in die Headbox mit inte-
griert. Ein Blockschaltbild der einzelnen Komponenten der Headbox ist in Abb. 3.26
gezeigt, farblich unterteilt in Analog- und Digitalteil sowie in die Spannungsversor-
gung und die angeschlossene USB-Einheit. Die Datenübertragung erfolgt über eine
galvanisch trennende Glasfaserverbindung, welche dann vor dem PC wieder in ein
USB-Signal gewandelt wird. Die Headbox und der Helm werden mittels einer Batte-
riebox versorgt, wie es bei EEG-Verstärkern üblich ist, um die galvanische Trennung
vom Stromnetz zu gewährleisten.
Analogteil
Der Analogteil besteht aus 27 Diﬀerenzverstärkern vom Typ AD8221 von Analog
Devices, die sich durch eine sehr hohe Gleichtaktunterdrückung über einen weiten
Frequenzbereich auszeichnen. Die Verstärkung der Stufen beträgt jeweils 200, wobei
diese Verstärkung durch die hohe Dynamik begrenzt ist. Diese ist bedingt durch
die im Vergleich zum normalen EEG relativ große Störeinkopplung bei kapaziti-
ven Elektroden. Die 27 Elektroden werden diﬀerentiell gegen eine festzulegende 28.
Elektrode gemessen, die als Referenzelektrode fungiert, wobei die Wahl der Referenz
durch den Referenzeingang an der Headbox erfolgt. Hinter den Elektroden folgt ein
Antialiasing-Filter, bevor das Signal wieder in ein diﬀerentielles Signal mittels eines
entsprechenden Treiber gewandelt wird, um es so auf die diﬀerentiellen Eingänge
des Analog-Digital-Umsetzers (ADU) zu geben. Dieser ADU vom Typ ADS1255
von Texas Instruments setzt das Signal mit 24Bit bei einer Abtastrate von maxi-
mal 30 kSamples/s um, wobei der ADU intern mit 64-fachem Oversampling nach
dem Σ-∆-Prinzip arbeitet. Prinzip bedingt erreicht der ADU bei diesen hohen Ab-
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Abbildung 3.26: Blockschaltbild des Datenaufnahmesystems.
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Abbildung 3.27: ADU-Modul mit vier 24-bit-Kanälen (Ober- und Unterseite).
eﬀektiv 19Bit rauschfrei zur Verfügung stehen. Damit gehört der ADU allerdings
zu den besten auf dem Markt verfügbaren Umsetzern. Die 19Bit sind für die hier
beschriebene Anwendung im EEG ausreichend. Der ADU ist mit dem Digitalteil
mittels des Serial-Peripheral-Interface (SPI) verbunden und wird über dieses Inter-
face extern synchronisiert. In der Headbox beﬁnden sich 28 ADU-Kanäle, wobei
jeweils 4 Kanäle auf einem ADU-Modul vorhanden sind und somit sieben derartige
Module Verwendung ﬁnden. Abb. 3.27 zeigt ein derartiges Steckmodul mit jeweils
zwei ADU-Kanälen auf Ober- und Unterseite.
Digitalteil
Motherboard Die 28 ADU-Kanäle sind mit ihren Schnittstellen mit einem FPGA
(Field-Programmable-Gate-Array) verbunden, welcher das Auslesen und Weiterver-
arbeiten der Messdaten übernimmt. Das eigentliche Motherboard mit sieben Modu-
len und dem FPGA vom Typ Cyclone II von Altera ist in Abb 3.28 dargestellt.
Das Programm für den FPGA beﬁndet sich in einem externen Konﬁgurationsspei-
cher auf der Platine und wird direkt nach Systemstart in den FPGA geladen, da
dieser keinen nichtﬂüchtigen Speicher besitzt. Der FPGA läuft mit einem Takt von
48MHz, aus dem er intern mittels einer PLL (Phased-Locked-Loop) den Takt von
7,68MHz für die ADU-Module erzeugt. Das eigentliche Programm für den FPGA
wurde in VHDL geschrieben. Ein Blockschaltbild der einzelnen Programmmodule
im FPGA ist in Abb 3.29 dargestellt.
Die Daten der ADUs werden per SPI ausgelesen, außerdem werden die ADUs über
diese Schnittstelle konﬁguriert. Dies geschieht somit parallel auf 28 SPI-Kanälen. Ein
Zustandsautomat (State-Machine) holt diese Daten von den SPI-Modulen ab, setzt
sie zu einem Multiplex-Datenstrom zusammen und gibt sie an die so genannten
8b/10b-Encoder weiter, die daraus einen gleichspannungsfreien Datenstrom generie-
ren, der eine Wiedergewinnung des Taktsignals auf Empfängerseite erlaubt. Somit
muss kein zusätzliches Taktsignal übertragen werden [163]. Dabei wird aus jeweils
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Abbildung 3.29: Blockschaltbild des FPGAs mit angeschlossener Peripherie.
8Bit ein 10Bit Wort so erzeugt, dass möglichst eine gleiche Anzahl Einsen und
Nullen vorhanden ist (Gleichspannungsfreiheit) und zusätzlich nicht mehr als fünf
Einsen oder Nullen aufeinander folgen (Taktrückgewinnung). Da nicht genug Worte
mit genau fünf Einsen und Nullen zur Verfügung stehen, kann mittels einer Pola-
ritätsumschaltung eine ungleiche Anzahl (z.B. sechs Nullen, vier Einsen) im darauf
folgenden Wort ausgeglichen werden (vier Nullen, sechs Einsen). Des Weiteren steht
durch die zusätzlichen zwei Bit ein Coderaum zur Verfügung, der nicht als Daten-
worte vorkommen kann und daher zur Übertragung von Kontrollinformationen und
Synchronisationswörtern verwendet werden kann. 8b/10b-Kodierung wird in vielen
gängigen seriellen Übertragungsverfahren wie z.B. PCI Express, Serial ATA oder
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auch Firewire eingesetzt.
Der erzeugte 8b/10b Datenstrom wird auf Sendedioden für die Glasfaserstrecke ge-
geben, welche aus handelsüblichen Toslink-Sendern bestehen, wie sie auch im Au-
diobereich eingesetzt werden. Diese können eine maximale Datenrate von 15MBit/s
verarbeiten, wobei sich aus den gegebenen Parametern folgende maximale Datenrate
durch die Abtastung ergibt:
drmax = 24 Bit ∗ 28 ∗ 30 kHz = 20, 16 MBit/s (3.17)
Durch die 8b/10b-Kodierung kommen noch einmal 20% Overhead dazu, so dass
sich knapp 25MBit/s ergeben. Daher sind mehrere Glasfaserverbindungen notwen-
dig. Auf dem Board sind für die Verbindung zum PC drei Sender vorgesehen, was
einer maximalen Datenrate von 45MBit/s entspricht. Damit ist genug Reserve für
die EEG-Daten vorhanden. Da im aktuellen System maximal 10 kSamples/s benö-
tigt werden, sind derzeit auch nur zwei Sender bestückt, über die jeweils 14 Kanäle
übertragen werden. Des Weiteren ist ein Empfänger für die Verbindung vom PC
zur Headbox vorgesehen, über den die Ablaufsteuerung der Messung und die Ein-
stellung der Parameter wie z.B. der Abtastfrequenz erfolgen kann. Zu diesem Zweck
ist im FPGA auch ein 8b/10b-Decoder implementiert, die Erkennung der jeweiligen
Steuerkommandos übernimmt ein spezieller Kontrollwort-Decoder in Zusammenar-
beit mit dem Zustandsautomaten. Zur Synchronisierung des 8b/10b-Datenstroms
werden Kontroll-Wörter der 8b/10b-Kodierung verwendet.
Weiterhin kümmert sich der Zustandsautomat um die Synchronisation der ADUs
und die Aufnahme von Triggersignalen, die über eine Schnittstelle an der Rückseite
der Headbox in den FPGA eingespeist werden können und synchron zum ADU-
Signal aufgezeichnet werden. Im FPGA werden derzeit ca. 2500 Logikelemente (LE)
der 8000 verfügbaren LEs verwendet, so dass auch zukünftig noch genug Platz für
Erweiterungen bleibt. Abb. 3.30(a) zeigt das in der Headbox eingebaute FPGA-
Motherboard zusammen mit dem Analogteil. Abb. 3.30(b) zeigt die Headbox zu-
sammen mit der Batteriebox und mit angeschlossenen Kanälen.
USB-Modul Die Wandlung der Glasfaserstrecke auf USB zur Weiterverbindung
zum PC übernimmt ebenfalls ein programmierbarer Baustein, in diesem Fall ein
CPLD (Complex Programmable Logic Device) vom Typ MAX II von Altera (Abb.
3.31(a)). Verwendet wird hier ein am Institut entwickeltes USB-Modul, wobei die
Software für das Modul komplett neu entwickelt wurde. Auf dem Modul beﬁndet sich
ein USB-Controller der Firma Cypress vom Typ FX2, der eine USB-Übertragung
nach dem Highspeed-Standard (USB 2.0) ermöglicht (max. 480MBit/s). Die 15MBit/s
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(a) Headbox mit Analog- und Digitalteil (b) Headbox und Batteriebox mit ange-
schlossenem Helm
Abbildung 3.30: Headbox des 28-Kanal-Helmsystems.


























(b) Blockschaltbild des inneren Aufbaus
Abbildung 3.31: USB-Modul zur Datenübertragung zwischen PC und Motherboard.
des Full-Speed Standards (USB 1.1) wären für diese Anwendung nicht ausreichend.
Die Glasfasersignale werden im CPLD 8b/10b-dekodiert, wobei das Taktsignal aus
dem Datenstrom zurückgewonnen wird (Abb. 3.31(b)).
Ein Zustandsautomat demultiplext die Daten und stellt sie über einen 16Bit
breiten Bus dem USB-Controller zur Verfügung. Außerdem übernimmt der Auto-
mat die Ablaufsteuerung des USB-Chips (Flowcontrol). Dieser läuft im sogenannten
Slave-FIFO Betrieb, das heißt er verhält sich wie ein FIFO-Speicher und wird über
den CPLD gesteuert. Die Firmware des Controllers wurde ebenfalls in dieser Ar-
beit entwickelt und stellt ein asynchrones Interface zum CPLD zur Verfügung. Die
Richtung vom PC über das USB-Modul und einen 8b/10b-Encoder hin zur Head-
box wird ebenfalls durch den Zustandsautomaten realisiert. Das USB-Modul und
die Glasfasersender/Empfänger werden über den USB-Stecker mit Strom versorgt
(Bus-Powered), auch hier wird kein zusätzliches Netzteil benötigt.
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3.4.4 Software Datenaufnahme
Die Datenaufnahme basiert auf einem USB-Treiber der Firma Cypress, der die Kom-
munikation mit dem FX2-Chip auf dem USB-Modul realisiert. Dieser kann mit der
CY-API (API=Application Programming Interface) angesprochen werden. Zu die-
sem Zweck wurde eine spezielle DLL geschrieben, die die C++-Bibliothek der Cy-
API über C-Routinen und damit kompatibel zu dem hier verwendeten Programm
Matlab zur Verfügung stellt. Diese so genannte Wrapper-DLL holt die Daten kon-
tinuierlich vom FX2 Chip ab, speichert sie in einen Ringpuﬀer, und stellt sie über
diesen Puﬀer asynchron per DLL-Aufruf zur Verfügung. Abb 3.32 zeigt die Struktur
der einzelnen Softwareblöcke.
In Matlab wird diese DLL eingebunden und über externe C-Routinen-Calls (DLL-
COM) aufgerufen. Die so eingelesenen Daten können dann von der jeweiligen Appli-
kation genutzt werden. Wichtig ist dabei, dass die Wrapper-DLL in einem eigenen
Thread läuft, der maximale Priorität besitzt. Der Hardwarepuﬀer des FX2 reicht nur
für einige 100 Bytes aus, so dass insbesondere bei hohen Abtastraten die rechtzeiti-
ge Abholung der Daten durch die Wrapper-DLL gewährleistet sein muss. Parameter
wie die Größe des Ringpuﬀers, die Länge der einzelnen Datenpakete und die Steu-
erbefehle für den FPGA können direkt von der Applikation beeinﬂusst werden.
3.4.5 Software EEG/BCI
Die Software zur Messung von unterschiedlichen EEG-Signalen und zur Realisie-
rung eines kapazitiven Brain-Computer-Interfaces wurde zum großen Teil in Matlab





Abbildung 3.32: Aufbau der Softwarestruktur zwischen USB und Anwendung.






















Abbildung 3.33: Blockschaltbild der Softwaremodule.
samt drei zentrale Softwarebausteine. Zum einen die Stimulation zur Anregung von
Gehirnsignalen bzw. zur Steuerung von Messungen, dann die Analyse der Daten,
sowohl online als auch oine, und zuletzt die Anzeige bzw. Auswertung der Daten
und im Falle des BCIs die Generierung von Steuerungsinformationen. Abb 3.33 zeigt
einen Überblick über die einzelnen Softwaremodule und deren Kommunikationswe-
ge [164, 165, 166].
Stimulation
Für die verschiedenen Messungen werden unterschiedliche Stimulationssignale be-
nötigt, welche von der Software erzeugt werden müssen. Insbesondere bei SSVEP-
Messungen muss eine visuelle Stimulation stattﬁnden, die im verwendeten Auf-
bau aus Schachbrettmustern besteht, die mit einer festgelegten Frequenz zwischen
Schwarz und Weiß wechseln. Diese Muster werden dem Probanden auf einem sepa-
raten Bildschirm dargeboten (Abb. 3.34). Von besonderer Wichtigkeit ist eine Fre-
quenzstabilität dieses Musterreizes, da eine Abweichung in der Frequenz in der Ana-
lyse zu fehlerhaften Ergebnissen führen kann. Die Stimulation wurde in C# geschrie-
ben, wobei insbesondere dem verwendeten Timer (High Performance Counter) und
der Multithreading-Fähigkeit Rechnung getragen wurde. Die Software kann meh-
rere Schachbretter mit unterschiedlichen Wechselfrequenzen darstellen, wobei die
Frequenz über mehrere Stunden stabil bleibt (unter 0.1Hz Frequenzabweichung).
Gleichzeitig erzeugt die Software auf dem Parallel-Port ein Triggersignal, welches
synchron zu den Daten von der Headbox aufgenommen und bei der Auswertung
genutzt werden kann. Die Stimulation lässt sich vollständig fernsteuern, wobei die
Kommunikation mit dem Softwaremodul mittels UDP (UDP=User Datagram Pro-
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Abbildung 3.34: Bildschirm mit zwei Schachbrettmustern.
tocol) erfolgt. Weiterhin wurden Stimulatoren bzw. Ablaufsteuerungen mit Trig-
gererzeugung für Alpha- und Motorcortex-Messungen erstellt. Die Triggersignale
werden mittels Optokoppler galvanisch getrennt zur Headbox übertragen, an der
sechs Trigger-Bit-Eingänge zur Verfügung stehen und kontinuierlich aufgezeichnet
werden.
Analyse SSVEP-BCI
Die eigentliche Analyse bzw. Detektion der SSVEP-Signale kann sowohl online (also
während der Messung) als auch oine (im Anschluss an die Messung) erfolgen.
Grundsätzlich lassen sich die einzelnen Schritte der Messung in die in Abb. 3.35
dargestellten Teilabschnitte aufgliedern.
Während der Trainingssession fokussiert der Proband nacheinander die mit un-
terschiedlichen Frequenzen blinkenden Muster, zusätzlich kann eine Anweisung zur
Messung ohne Fokussierung durchgeführt werden, um eine Baseline-Messung zu er-










Abbildung 3.35: Ablauf einer BCI-Messung.







Abbildung 3.36: Ablauf der Signalverarbeitung bei einer BCI-Messung.
Trainingssitzung bei zwei Mustern und einer Baseline-Messung insgesamt 90 Sekun-
den dauert. Im Anschluss an das Training werden die einzelnen Messungen analy-
siert, wobei insbesondere ein Merkmalsvektor gebildet wird, anhand dessen dann
eine Support-Vector-Machine trainiert wird. Abb. 3.36 zeigt die einzelnen Schritte
der Analyse.
Zunächst wird mittels digitaler Tiefpassﬁlterung das Signal auf den interessie-
renden Frequenzbereich begrenzt und die Datenmenge anschließend mittels Down-
sampling reduziert. Anschließend folgen optional weitere Vorverarbeitungsschritte
(z.B. Filter, ICA) zur Reduzierung von Störungen im Signal. Mittels der Auto-
bzw. Kreuz-Korrelationsfunktion (AKF, KKF) kann die zeitliche Korrelation mit
z.B. einem Triggersignal oder bei der AKF im Signal selber extrahiert werden.
Dies ist insbesondere bei SSVEP-Messungen sinnvoll, da dort die Stimulation im
EEG direkt mit dem Trigger korreliert ist. Anschließend werden mittels Spektral-
analyse (FFT) die Leistungen in den interessierenden Signalbändern (jeweils bei
den SSVEP-Stimulations-Frequenzen) gemessen und als Merkmale an eine Support-
Vector-Machine weitergegeben, die eine Klassiﬁzierung der Daten vornimmt [167].
Dieses Vorgehen wird in Kap. 4.4 im Zusammenhang mit den Messungen näher
diskutiert. Die Schritte werden jeweils auf einen Ausschnitt der Daten angewendet
und die Merkmale berechnet. Dieser Ausschnitt von wenigen Sekunden Länge wird
nun sekundenweise über die Daten geschoben, so dass möglichst viele Merkmalsvek-
toren innerhalb der 30 Sekunden gewonnen werden. Die Länge dieses Ausschnitts
bestimmt die Geschwindigkeit, mit der der Algorithmus die SSVEP-Frequenz de-
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tektieren kann, wobei mit längerem Ausschnitt die Detektionsgenauigkeit steigt, bei
jedoch sinkender Geschwindigkeit. Anhand dieser Daten werden mittels der Support-
Vektor-Machine Hyperebenen im Merkmalsraum gebildet, die dann während der ei-
gentlichen Online-BCI-Messung zur Klassiﬁzierung der Daten herangezogen werden.
Während der BCI-Messung kann der Benutzer nun mittels Fokussierung der Mus-
ter eine Entscheidung treﬀen, wobei im vorliegenden Fall mit den Zuständen links,
rechts und kein Fokus insgesamt drei Entscheidungsmöglichkeiten zur Verfügung
stehen. Die Software bietet die Möglichkeit, mittels einer Anweisungssequenz eine
standardisierte Folge von Fokussierungen während der BCI-Messung zu durchlaufen,
um so im Anschluss Parameter wie Detektionsgenauigkeit und Geschwindigkeit zu
evaluieren.
BCI-Feedback
Während der BCI-Messung bekommt der Nutzer eine Rückmeldung (Feedback) über
die von der Software gerade detektierte Entscheidung. Dies geschieht auf dem glei-
chen Bildschirm, auf dem auch die Schachbrettmuster dargestellt werden, in Form
von kleinen Rechtecken. Diese beﬁnden sich rechts und links auf dem Bildschirm
und werden entsprechend rot eingefärbt, wenn die Software eine Fokussierung ei-
nes der beiden Muster detektiert hat. Wenn kein Muster detektiert wird, bleiben
beide Rechtecke schwarz. Zusätzlich wurde die Möglichkeit geschaﬀen, die Steuer-
information nach außen hin zugänglich zu machen, indem mittels einer über USB
angeschlossenen Platine eine Steuerung von externer Hardware, in unserem Beispiel-
aufbau ein Modellauto, möglich ist (Abb. 3.37).
Um eine derartige Steuerung auch praktisch durchführen zu können, wurde in







Abbildung 3.37: Demonstrator mit ferngesteuertem Fahrzeug.
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Abbildung 3.38: Steuerung eines Modellfahrzeuges mit dem kapazitivem Helm
brettmustern dargestellt wird (die Kamera beﬁndet ist im Führerhaus des LKWs in
Abb. 3.38, das Bild wird per Funk übertragen).
Durch Fokussierung der Muster kann das Fahrzeug gelenkt werden. Dazu wur-
de die externe Steuerplatine des BCI-PCs mit der Funkfernbedienung des Modell-
fahrzeuges verbunden und softwareseitig an die dort verwendete Modulation ent-
sprechend angepasst. Der BCI-PC übernimmt somit die rechts-links-Steuerung und
kann zusätzlich das Fahrzeug mit konstanter Geschwindigkeit starten und stoppen.
Dieser Aufbau dient als Demonstrator für die Leistungsfähigkeit des kapazitiven
BCI-Systems, es kann mit der Steuerinformation selbstverständlich auch jedes an-




In diesem Kapitel werden die Ergebnisse für die verschiedenen Bereiche Elektrode,
EKG und EEG dargestellt und mit den Simulationen bzw. der Literatur vergli-
chen. Beginnend mit der eigentlichen Elektrode und deren Verhalten im Bezug auf
das Rauschen und die Frequenzantwort werden die verschiedenen Anwendungen im
Bereich EKG und EEG vorgestellt und diskutiert. Ziel der Messungen war die De-
monstration der Leistungsfähigkeit der Elektroden für die medizinische Messung
besonders im Vergleich zu den herkömmlich verwendeten Verfahren.
4.1 Elektroden
Zur Charakterisierung der Elektroden wurde angelehnt an das aufgestellte Elek-
trodenmodell eine Reihe von Messungen durchgeführt, um die Abhängigkeit des
Elektrodenverhaltens von den verschiedenen Parametern zu veriﬁzieren. Die Ergeb-
nisse dieser Messungen sollen mit dem in Kap. 3.2.4 vorgestellten Modell verglichen
und die Eignung der Elektroden für die bioelektrische Messung untersucht werden.
4.1.1 Messungen mit unterschiedlichem Biaswiderstand
Zur Messung des Einﬂusses des Biaswiderstandes auf das Elektrodenrauschen wur-
den bei ansonsten gleichbleibenden Parametern (vorgegeben durch die Elektroden-
geometrie) verschiedene diskrete Biaswiderstände in die Elektroden-Elektronik ein-
gebaut. Die eigentliche Messung fand gegen eine auf Massepotential liegende leit-
fähige Gegenelektrode statt, die zur eigentlichen Elektrode mittels der Plastikfo-
lie auf der Elektrodenﬂäche isoliert war. Zusätzlich wurde dieser Aufbau in einem
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Schirmgehäuse untergebracht um äußere Störeinwirkungen weitgehend zu reduzie-
ren. Die Messung des Frequenzspektrums wurde mit einem Spektrumanalyser vom
Typ 35670A der Firma Agilent durchgeführt. Dabei wurde das Spektrum abschnitts-
weise gemessen und anschließend zusammengesetzt, um so über das komplette Spek-
trum eine für die Beurteilung des Elektrodenverhaltens ausreichende Frequenzauf-
lösung zu erhalten.
Abb. 4.1 zeigt die gemessene Rauschspannung für drei verschiedene Biaswider-
stände zwischen 2,5GΩ und 250GΩ. Zusätzlich sind gestrichelt die mit den jeweili-
gen Parametern durchgeführten Simulationen zum Vergleich aufgetragen.
Bei den Messungen gibt es nun verschiedene Beobachtungen, die diskutiert werden
sollen:
• Im unteren Frequenzbereich (10mHz-1Hz bei 2,5GΩ) liegt die Messung auf
den durch die Simulation berechneten Kurven. Dieser Bereich beschreibt die
in Kap. 3.2.4 aufgezeigte Abhängigkeit vom thermischen Rauschen des Bias-
widerstandes und den Übergang in das Tiefpassverhalten, hervorgerufen durch
das aus Biaswiderstand und Koppelkapazität bestehende RC-Glied.
• Im mittleren Frequenzbereich (1Hz-1000Hz) geht die eigentlich durch die Si-
mulation erwartete 1/f-Flanke aus dem Tiefpassverhalten in eine 1/
√
f-Flanke
und damit in einen ﬂacheren Verlauf über. Das gemessene Rauschen ist somit






























Abbildung 4.1: Rauschspannung in Abhängigkeit vom Biaswiderstand.
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in diesem Bereich größer als es das Modell vorhersagt. Die möglichen Ursa-
chen werden in den folgenden Abschnitten diskutiert. Grundsätzlich kann man
feststellen, dass dieser 1/
√
f-Verlauf unabhängig von der Größe des Biaswider-
standes ist, da alle drei Kurven im mittleren Frequenzbereich in den gleichen
Verlauf übergehen.
• Zu hohen Frequenzen (ab 1 kHz) liegt der erwartete Übergang in ein weißes
Rauschniveau vor, allerdings ist die Höhe dieses Niveaus etwas oberhalb des
für diesen Fall benutzen Verstärkers (LMC6082) mit einem weißen Rauschen
von 22nV/
√
Hz (Angabe aus dem Datenblatt, messtechnisch veriﬁziert). Da
alle Kurven im weißen Rauschniveaus übereinstimmen, liegt auch hier keine
Abhängigkeit von der Größe des Biaswiderstandes vor.
Die hier gemachten Beobachtungen werden im Folgenden mit weiteren Messungen
verglichen und diskutiert.
4.1.2 Messungen mit unterschiedlicher Koppelkapazität
Zur Messung mit unterschiedlichen Koppelkapazitäten wurden verschiedene Größen
der Elektrodenﬂäche verwendet und die jeweiligen Flächen unter der Elektronik an-
gebracht. Die Größe der Gegenelektrode war dabei konstant, wobei die dadurch ent-
stehenden Unterschiede bei den parasitären Kapazitäten insbesondere zum Schirm
entsprechend nachgemessen wurden und in die Simulation einﬂossen. Damit ließen
sich Koppelkapazitäten im Bereich von 4 pF bis 16 pF realisieren. Gleichzeitig än-
derten sich dadurch die Streukapazitäten zur Abschirmung, die einzeln vermessen
wurden und in die Simulation einﬂossen. Abb. 4.2 zeigt die durchgeführten Messun-
gen im Vergleich zu den Simulationsdaten. Die Messungen wurden analog zu denen
mit dem Biaswiderstand durchgeführt.
Auch hier soll wieder der grundsätzliche Verlauf der Messungen mit denen der Si-
mulationen verglichen werden. Wie schon beim Biaswiderstand weicht die Messung
von der Simulation dahingehend ab, dass ab einer bestimmten Frequenz (ca. 1Hz)
die erwartete Steilheit des Abfalls der Rauschspannung abnimmt und die Messkurve
ﬂacher verläuft. Allerdings ist diese Abhängigkeit im Gegensatz zum Biaswiderstand
oﬀensichtlich abhängig von der Größe der Koppelkapazität. Zu größeren Koppel-
kapazitäten verschiebt sich die komplette Rauschkurve im Bereich des Abfalls zu
niedrigeren Werten. Dies ist laut Simulation prinzipiell das erwartete Verhalten, es
gilt aber oﬀensichtlich auch für die in der Messung auftretende ﬂachere Steigung.
Somit kann man festhalten, dass dieser zusätzliche Anteil im Zusammenhang mit
der Koppelkapazität stehen muss.
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Abbildung 4.2: Rauschspannung in Abhängigkeit von der Koppelkapazität.
Die Abhängigkeit des Rauschens von der Größe der Koppelkapazität hat eine
direkte Folge für die Wahl der Elektrodengröße. Diese muss so gewählt werden,
dass der für die Anwendung benötigte Signal-zu-Rausch-Abstand erreicht werden
kann. Die in Kap. 3.2.3 vorgestellte Miniaturisierung der Elektrode muss somit im
Einklang mit den für die Anwendung benötigten Rauschwerten stehen, da bei der
verkleinerten Elektrode der Rauschspannungslevel entsprechend ansteigt.
4.1.3 Untersuchung unterschiedlicher Operationsverstärker
Als weiterer Parameter wurde das Verhalten unterschiedlicher Impedanzwandler auf
das Elektrodenrauschen untersucht. Dabei stand insbesondere der Einﬂuss auf das in
den Messungen aufgetretene Zusatzrauschen im Vordergrund. In Abb. 4.3 sind die
Rauschspektren für unterschiedliche Operationsverstärker dargestellt, die sich für
den Betrieb in kapazitiven Elektroden eignen. Es wird deutlich, dass der Typ des
Operationsverstärkers im Grunde nur einen Einﬂuss auf das Niveau des weißen Rau-
schens bei hohen Frequenzen hat, dieser Frequenzbereich ist aber aufgrund der im
Niederfrequenzbereich zu messenden Biosignale der am wenigsten relevante Bereich
für Elektroden in dieser Konﬁguration (schwache Kopplung). Gerade im mittleren
Bereich liegen die Kurven der unterschiedlichen Verstärker aber annähernd überein-
ander, so dass hier kein relevanter Einﬂuss auf diesen Rauschbeitrag auszumachen
ist.
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Abbildung 4.3: Rauschspannung für unterschiedliche Operationsverstärkertypen.
Das weiße Rauschen unterscheidet sich allerdings auch hier von den erwarteten
Werten der Operationsverstärker aus den Datenblättern (Tabelle 3.2.2).
4.1.4 Weitere Rauschmessungen
Um die Abweichung zwischen den Simulationsergebnissen und den Messungen be-
züglich des Elektrodenrauschens näher zu untersuchen, wurden weitere Messungen
durchgeführt. Insbesondere die Phänomene der 1/f-Abhängigkeit der Rauschspan-
nung im mittleren Frequenzbereich und das erhöhte weiße Rauschen bei hohen Fre-
quenzen wurden dabei untersucht. Da sowohl das 1/
√
f-Rauschen als auch das er-
höhte weiße Rauschen oﬀensichtlich nicht vom Biaswiderstand, dafür aber von der
Koppelkapazität abhängen, wurde das Eingangsverhalten mit verschiedenen diskre-
ten Kondensatoren (also Kondensatoren als bedrahtete Bauelemente) untersucht,
um zu überprüfen, ob auch dann ein ähnliches Verhalten wie bei der Elektrode
vorliegt.
In Abb. 4.4 ist eine Messung mit einem diskreten Kondensator am Eingang des
Impedanzwandlers im Vergleich zur Elektrodenkonﬁguration dargestellt. Dabei fällt
auf, dass sich die beiden Konﬁgurationen im mittleren Frequenzbereich annähernd
gleich verhalten, somit ist das 1/
√
f-Verhalten eine grundsätzliche Eigenschaft der
kapazitiven Eingangsbeschaltung und nicht auf die spezielle Konﬁguration der Elek-
trode zurückzuführen. Im unteren Frequenzbereich existiert eine geringe Abweichung
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in den Steigungen der beiden Messungen. Dies ist auf die unterschiedliche kapaziti-
ve Kopplung zu Masse zurückzuführen, da die parasitäre Kapazität zum Abschirm-
gehäuse im diskreten Fall deutlich kleiner ist, als bei der Einkopplung des Signals
über die Elektrodenﬂäche. Weiterhin zeigten Experimente, dass der Kondensatortyp
(Keramik, Film) und damit auch das Dielektrikum einen gewissen Einﬂuss auf den
Verlauf der Steigung hat, daher wurden besonders verlustarme Film-Kondensatoren
für den Vergleich verwendet.
Des Weiteren wurden die beiden Grenzfälle, oﬀene Elektrode ohne Anschluss ei-
ner Eingangskapazität und geerdete Elektrode mit dem Impedanzwandlereingang
auf Masse, untersucht. Abb. 4.5 zeigt diese einzelnen Messungen im Vergleich zum
Rauschen der Elektrode. Dabei wird deutlich, dass sich das Rauschen kontinuierlich
vom oﬀenen Fall (schwarz) über den Fall des Elektrodenrauschens (Ck=15pF, rot)
dann über den diskreten Kondensator (in diesem Fall 33 pF, violett) bis hin zum
geerdeten Eingang (grün) nach unten verschiebt. Die Steigung ist für die drei Fälle
oﬀen, Elektrode und diskrete Kapazität annähernd gleich 1/
√
f. Das weiße Rauschen
fällt mit der größer werdender Koppelkapazität vom oﬀenen Fall bis hin zum wei-
ßen Rauschen des OPVs. Damit wird deutlich, dass das im Datenblatt angegebene
Rauschen des OPVs oﬀensichtlich nicht für den hier verwendeten Spezialfall Gül-
tigkeit besitzt, bei dem das Eingangssignal mit einer sehr kleinen Koppelkapazität























diskrete Kapazität 13 pF
Elektrode 15pF
Simulation Modell
Abbildung 4.4: Rauschspannung mit diskreter Kapazität im Vergleich zur Elektro-
denkonﬁguration.
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und einem extrem hohen Biaswiderstand anliegt. In diesem Fall ist das weiße Rau-
schen signiﬁkant höher, ebenso tritt der bereits beschriebene 1/
√
f-Verlauf auf (was
einem 1/f-Rauschen in der Rauschleistungsdichte entspricht) und zwar unabhängig
davon, ob am Eingang eine diskrete Kapazität in Form eines Filmkondensators oder
aber die Elektrodenﬂäche für die bioelektrische Messung angeschlossen ist. Damit
konnte auch gezeigt werden, dass es sich nicht um einen Eﬀekt des verwendeten
Elektrodenmaterials handelt, was aber zusätzlich auch durch entsprechende Mes-
sungen veriﬁziert werden konnte. Ebenfalls ausgeschlossen wurde ein Einﬂuss der
Guard-Abschirmung auf das Rauschen. Die gemessenen Rauschspannungsverläufe
für kapazitive Elektroden sind ebenfalls in der Literatur wieder zu ﬁnden, insbe-
sondere die 1/
√
f-Abhängigkeit, aber auch das erhöhte weiße Rauschen zu hohen
Frequenzen [37, 45]. Dort wurde aber keine systematische Untersuchung durchge-
führt, sondern lediglich einzelne Messungen vorgestellt.
Um die Ursache für die Abﬂachung der Rauschkurve zu beschreiben, muss man
zunächst die gemachten Beobachtungen in den Gesamtkontext einordnen. Grund-
sätzlich gibt es zunächst zwei Rauschquellen, die 1/f-Rauschen (Leistungsdichte,
auch im Folgenden verwendet) aufweisen, nämlich das Spannungs- und das Strom-
rauschen des Operationsverstärkers. Das Spannungsrauschen und der zugehörige
1/f-Anteil hängen nicht von der Eingangsbeschaltung ab, daher kommt dieser Anteil
nicht in Frage. Anders sieht es beim Stromrauschen aus, dieses skaliert in der zuge-



























Abbildung 4.5: Rauschspannung für unterschiedliche Eingangskonﬁgurationen.
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hörigen Rauschspannung linear mit der Quellimpedanz. Da aber durch die Messun-
gen gezeigt wurde, dass der auftretende 1/f-Verlauf nicht von dem Biaswiderstand
sondern nur von der Koppelkapazität abhängt, ist diese Ursache ebenfalls nicht plau-
sibel. Das auftretende 1/f-Rauschen besitzt zwei weitere interessante Eigenschaften,
es ist unabhängig vom OPV-Typ und es setzt erst ab einer gewissen Frequenz ein,
üblicherweise steigt 1/f-Rauschen mit sinkender Frequenz immer weiter an. Daraus
lässt sich schließen, dass die Rauschquelle im Gegensatz zum Rauschen des Bias-
widerstandes nicht tiefpass- sondern hochpassgeﬁltert wird, was insbesondere durch
die waagrechten Rauschniveaus in Abb. 4.1 bei niedrigen Frequenzen deutlich wird,
wo kein 1/f-Anteil mehr sichtbar ist. Betrachtet man nun die Elektrodenbeschal-
tung, kann bei einer derartigen Konﬁguration nur eine Rauschquelle im Zweig der
Koppelkapazität ein derartiges Verhalten zeigen, weil genau dann diese Hochpass-
charakteristik zutriﬀt.
Grundsätzlich gilt für das 1/f-Rauschen in leitenden Festkörpern für die spektrale
Rauschleistungsdichte Sv(f) folgende empirisch ermittelte Abhängigkeit (mit U als










Diese Energie ist im vorliegenden Fall durch die geringe Spannung und Kapazität
in der gleichen Größenordnung wie die thermische Energie W = kbT . Unter an-
derem thermische Fluktuationen der Ladung auf dem Koppelkondensator könnten
somit Ursache für das hier beobachtete 1/f-Rauschen sein. Ersetzt man die Rausch-
spannung in Gleichung 4.1 durch die Ladung auf dem Kondensator als Ursache der






Diese Gleichung hängt direkt von der Kapazität ab. Abb. 4.6 zeigt den Verlauf, der
sich in der Simulation durch einen Rauschleistungsdichte nach Gleichung 4.3 ergibt.
Messung und Simulation liegen in diesem Fall direkt übereinander, zumindest was
den Bereich oberhalb des weißen Rauschens betriﬀt.
Zusammenfassend kann man sagen, dass die Ursachen von 1/f-Rauschprozessen
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Abbildung 4.6: Messung und Simulation unter Berücksichtigung des 1/f-Rauschens.
meist statistische Fluktuationen sind. Im vorliegenden Fall liegt die Besonderheit
des Aufbaus in der geringen Kapazität bei gleichzeitig parallelem sehr hochohmigem
Widerstand. Dadurch ﬂießen nur sehr geringe Ströme (im fA-Bereich) und es liegen
somit geringe Spannungen an, entsprechend gering sind auch die Ladungsverschie-
bungen auf der Kapazität. Wie durch die Energiebetrachtung und die Simulation
gezeigt, können statistische Ladungsbewegungen dementsprechend Ursache für die
hier beobachteten Phänomene sein [169, 170, 171, 172].
Neben dem 1/f-Rauschen ist die von der Eingangskapazität abhängige Höhe des
weißen Rauschens zu beobachten. Diese scheint außerdem von dem Operations-
verstärker-Typ abzuhängen, da in Abb. 4.3 die Rauschniveaus trotz gleicher Kop-
pelkapazität signiﬁkant abweichen und nicht mit den in den Datenblättern angege-
benen Werten des weißen Rauschens übereinstimmen (Werte wurden entsprechend
nachgemessen). Die Rauschwerte verhalten sind je nach Operationsverstärker in die-
ser oﬀenen Eingangsbeschaltung sehr unterschiedlich und sind oﬀensichtlich in dem
nicht zugänglichen inneren Aufbau der ICs begründet. Allerdings ist das weiße Rau-
schen bei der Messung der hier vorgestellten Biosignale nur von geringer Bedeutung,
da im interessierenden Frequenzbereich das weiter oben beschriebene 1/f-Rauschen
dominiert, erst oberhalb von 1 kHz spielt das weiße Rauschen eine Rolle. Da der
Operationsverstärker im Bereich mittlerer Frequenzen oﬀensichtlich kaum Einﬂuss
auf das Rauschen hat und die Höhe des Rauschniveaus allein von der Größe der
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Koppelkapazität abhängt, lässt sich auf diesem Wege keine signiﬁkante Reduzierung
des Rauschens erreichen.
Grundsätzlich wäre dies erst dann der Fall, wenn man z.B. mit Hilfe eines Modula-
tionsverfahrens das Biosignal in einen höheren Frequenzbereich modulieren könnte,
wo dann nur das weiße Rauschen berücksichtigt werden muss. Dazu müsste man
aber das Biosignal unabhängig vom Rauschen modulieren können. Da aber die Ka-
pazität, über die das Biosignal in die Elektrode eingekoppelt wird, oﬀensichtlich
direkt in das Rauschen einﬂießt, ist eine Modulation mit herkömmlichen Verfahren
(Chopper etc.) nicht möglich.
4.1.5 Messung des Frequenzgangs
Neben dem Rauschen wurde auch der Frequenzgang der Elektroden mit den be-
rechneten Werten verglichen. Dabei kam eine gute Übereinstimmung zwischen Si-
mulation und Messungen heraus (Abb. 4.7). Damit konnte gezeigt werden, dass die
Elektroden bis auf die Hochpasscharakteristik einen sehr breiten Frequenzbereich
abdecken können.
Darüber hinaus wurde der Einﬂuss von Kleidung zwischen Elektroden und Körper
untersucht, wie es insbesondere bei EKG-Messungen vorkommen kann. Dabei wur-
de eine Schicht Baumwollstoﬀ zwischen Elektrode und Gegenelektrode eingebracht

























Abbildung 4.7: Frequenzgang: Vergleich zwischen Simulation und Messung.
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Abbildung 4.8: Frequenzgang mit und ohne Baumwollstoﬀ vor der Elektrode.
und eine Frequenzgangmessung durchgeführt. Die Kleidungsschicht führt zu einer
Dämpfung des Signals aufgrund des größeren Abstandes zwischen Elektrode und Ge-
genelektrode (Abb. 4.8), allerdings ist diese Dämpfung recht gleichmäßig und somit
die Beeinﬂussung des gemessenen Signalspektrums auf die breitbandige Dämpfung
reduziert (die hier verwendete Elektrode war ausgangsseitig mit einem Tiefpass bei
80 Hz begrenzt). Eine grundsätzliche Veränderung des gemessenen Signals ist somit
sehr gering.
4.1.6 Bedeutung für die Messung von Biosignalen
Für die Messung von Biosignalen muss zunächst unterschieden werden, welche Si-
gnale im Körper gemessen werden sollen. Beim EKG handelt es sich um Signale im
Millivolt-Bereich, so dass Elektroden mit einer spektralen Rauschleistungsdichte von
wenigen µV/
√
Hz bei 1Hz absolut ausreichend sind. Hier kann eine Verkleinerung
der Elektrode und die damit zusammenhängende Rauscherhöhung also durchaus to-
leriert werden. Anders sieht es für EEG-Signale aus, da hier Signale im Bereich unter
einem Mikrovolt und auch sehr langsame Vorgänge (Zeitkonstanten im Bereich ei-
niger Sekunden) vorkommen, die selbst mit galvanisch gemessenem EEG meist nur
durch Mittelungsvorgänge und der damit verbundenen Rauschreduktion sichtbar
gemacht werden können. Hier stellt sich die Situation so dar, dass das Rauschen der
kapazitiven Elektroden mit einer um etwa eine Größenordnung größeren Rauschamp-
litude nicht für alle EEG-Signale geeignet ist. Eine Reduktion des Rauschens lässt
sich durch eine Vergrößerung der Elektrodenﬂäche im Falle der schwachen Kopplung
98 4.2 Kapazitives EKG
oder aber durch Verwendung einer starken Kopplung mit direktem Hautkontakt re-
duzieren. Die in den Messungen gefundenen Zusammenhänge decken sich dabei mit
bereits veröﬀentlichten Einzelmessungen [56, 48].
Somit lassen sich Signale mit großer Amplitude (α-Rhythmus) oder aber kleiner
Amplitude dafür aber hoher zeitlicher Korrelation (VEP/SSVEP), wie in den ent-
sprechenden Kapiteln gezeigt wird, nachweisen. Andere Signale wie SCPs oder BPs,
die im Single-Trial (d.h. ohne Mittelung) im normalen EEG nachgewiesen werden
können, sind mit kapazitiven Elektroden auf Basis der schwachen Kopplung schwer
oder nicht nachweisbar. Daher ist der Einsatz der hier vorgestellten Elektroden auf
einen Teil der EEG-Signale beschränkt. Dieser ist aber durchaus für viele Anwen-
dungen sowohl in der Forschung als auch im klinischen Bereich interessant.
4.2 Kapazitives EKG
Um das entwickelte EKG-System und die damit gemessenen Signale zu beurteilen,
wurden verschiedene Vergleichsmessungen durchgeführt, wobei insbesondere Verglei-
che mit einem herkömmlichen 12-Kanal EKG-System durchgeführt wurden. Dabei
wurden sowohl Messungen in der Array-Konﬁguration als auch an den Standard-
positionen (siehe Kap. 3.3.5) durchgeführt. Darüber hinaus wurde die Möglichkeit
der Messung von Body-Surface-Potential-Maps evaluiert und erste Messungen an
Herzpatienten durchgeführt.
4.2.1 Vergleich mit galvanischem EKG
Zum direkten Vergleich der Daten des kapazitiven und galvanischen EKG-Systems
(Cardiognost EK 512 der Firma Hellige) wurden die jeweiligen Elektroden direkt ne-
beneinander an den Standardpositionen nach Einthoven/Goldberger auf dem Körper
eines Probanden platziert und eine simultane Messung beider Systeme durchgeführt.
Wie die galvanischen Elektroden wurden auch die kapazitiven Elektroden direkt auf
die Haut platziert. Abb. 4.9 zeigt diesen Vergleich für die sechs herzfernen Ablei-
tungen, wobei die Nomenklatur (ECG =galvanic ECG, cECG = capacitive ECG)
in den folgenden Abbildungen beibehalten wird. Die Daten stellen jeweils zwei si-
multane Herzschläge dar, wobei das galvanische EKG auf Papier aufgezeichnet und
nachträglich digitalisiert wurde [173].
Wie erwartet misst das kapazitive EKG denselben Signalverlauf wie das galvani-
sche EKG, da letztendlich die gleiche Quelle als Ursache wirkt und die Elektroden
an nahezu identischen Positionen sitzen. Die kapazitiven EKG-Daten sind digital ge-






















Abbildung 4.9: Vergleich zwischen galvanischem und kapazitivem EKG, gemessen
an den Standardpositionen.
ﬁltert (Bandpass 0,2-60 Hz), außerdem wurde ein 50Hz Notchﬁlter angewendet. Die
galvanischen Daten wurden bereits durch die im Gerät integrierten Filter geglättet.
4.2.2 Extraktion der Standardableitungen
Die Messung zur Extraktion der Standardableitungen wurde so durchgeführt, dass
das Sensorarray über dem Herzen eines Probanden aufgesetzt wurde. Um für den
praktischen Einsatz des Systems realistische Bedingungen zu schaﬀen, trug der Pro-
band ein T-Shirt aus Baumwolle und das kapazitive EKG wurde durch die Kleidung
hindurch gemessen. Dabei wurde für die mittlere Sensorreihe (O3-O9) der 4. Zwi-
schenrippenraum als Referenz gewählt. Durch die federnde Lagerung der Elektroden
kann sich das System an die unebene Körperoberﬂäche in gewissen Grenzen anpas-
sen. Abb. 4.10(a) zeigt das Sensorarray mit seiner relativen Position zum Brustkorb
und ein Foto der Messsituation (Abb. 4.10(b)) [174, 175]. Wie in Abb. 4.11 darge-
stellt liegen bei einer derartigen Messung zunächst alle 14 EKG-Kanäle vor.
Aus diesen Signalen kann nun unter Kenntnis der Elektrodenpositionen relativ
zum Köper mit Hilfe der in Kap 3.3.5 hergeleiteten Gleichungen eine Extraktion der
Standardableitungen durchgeführt werden, wobei die Ableitungen nun nicht mehr
an identischen Positionen wie im galvanischen EKG gemessen wurden und damit ei-
ne andere Nomenklatur gewählt wurde. Abb. 4.12 zeigt die extrahierten Ableitungen
des kapazitiven Arrays im Vergleich zu den galvanisch gemessenen EKGs (gemessen
an den Standardpositionen). Diese Messungen wurden nacheinander durchgeführt,
da neben den Einthoven/Goldberger auch die Brustwandableitungen nach Wilson
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(a) Positionierung des Systems auf dem
Brustkorb.
(b) Foto einer typischen Messsituation
mit Kleidung.
Abbildung 4.10: Messaufbau bei der kapazitiven EKG-Messung.




















Abbildung 4.11: Messung mit allen 14 Kanälen des Sensor-Arrays.
aufgenommen wurden. Die Elektroden des galvanischen EKGs lägen bei einer gleich-
zeitigen Messung an derselben Stelle, wo das kapazitive System aufgesetzt werden
soll, was praktisch mit diesem Systemaufbau nicht durchführbar ist.
Durch die Positionierung parallel zum 4. Zwischenrippenraum konnten mit die-















Abbildung 4.12: Vergleichsmessung mit extrahierten Standardableitungen (X-Achse:
0,2 s/div, Y-Achse: 1 mV/div).
ser Anordnung zusätzlich drei der sechs Wilsonableitungen gemessen werden. Diese
sind im Vergleich zu den galvanisch gemessenen Wilsonableitungen in Abb. 4.13 zu
sehen. Die Abweichung, insbesondere in der Amplitude der R-Zacke von V2, ist da-
durch zu erklären, dass bei den Wilsonableitungen zwar im Nahfeld gemessen wird,
die Referenz der Ableitungen aber auf die Summe der drei Extremitätenelektroden
bezogen ist, welche in kapazitiven Fall lediglich aus den Array-Elektroden gebildet
werden kann und somit nicht herzfern ist.
Sowohl für die Extremitäten- als auch für die drei Brustwandableitungen liefert
das System im gezeigten Beispiel eine präzise Darstellung der Standardableitungen.
Dies ist insofern von besonderer Bedeutung, da die Messung im Nahfeld des Herzens
stattﬁndet, also andere Potentiale gemessen werden (sichtbar in den abweichenden
Amplituden von I und aVL), als das bei der Messung im Fernfeld (Extremitäten) der
Fall ist. Dadurch kann das gemessene kapazitive EKG bei der Messung in dem festen
Sensorarray nur eine Näherung sein. Aufgrund der systemtechnischen Begrenzung
ist eine Abbildung der linken bzw. hinteren Herzaktivität (normalerweise in V4-V6
zu ﬁnden) nicht möglich, weil sich dort keine Elektroden beﬁnden. Dies wäre aber
prinzipiell mit einem geänderten Systemdesign realisierbar.
Neben den Messungen im direkten Vergleich mit dem galvanischen EKG wurden







Abbildung 4.13: Wilson-Ableitungen extrahiert aus dem Sensorarray (X-Achse: 0,2
s/div, Y-Achse: 1 mV/div).
außerdem Messungen an Herzpatienten durchgeführt, um insbesondere die diagnos-
tische Aussagekraft der mit dem System gemessenen Daten mit dem herkömmlichen
Messverfahren zu vergleichen. Beispielhaft sollen hier Ausschnitte aus dem kapazi-
tiven EKG von zwei Patienten vorgestellt werden, wobei einer der beiden einen
Linksschenkelblock aufweist, die Erregungsleitung also in einem Teil des Herzens
verzögert ist. Beim zweiten Patienten treten Extrasystolen im EKG auf, es existie-
ren also zusätzliche Herzschläge, die von einem anderen Erregungszentrum ausgehen
und sich von den normalen Sinusschlägen unterscheiden [176].
Im EKG äußert sich der Linksschenkelblock insbesondere durch eine Verbreite-
rung des QRS-Komplexes, was sehr gut im kapazitiven EKG zu sehen ist (Abb.
4.14(a)). Die Extrasystole bei Patient 2 (dritter Herzschlag in Abb. 4.14(b)) ist
deutlich durch die Veränderung in Polarität und Signalform im Vergleich zu den
anderen Sinusrhythmen zu erkennen. Diese Messdaten und Daten von acht weite-
ren Patienten wurden mit galvanischen EKG-Messungen verglichen und im Bezug
auf die diagnostische Information im EKG-Signal beurteilt (Tab. 4.1). Dabei konnte
anhand dieser Patientengruppe festgestellt werden, dass das kapazitive EKG die glei-
che diagnostische Information liefert wie das galvanische EKG. Obwohl das System
durch seine Größe nur einen begrenzten Bereich des Brustkorbes abdeckt, konnten
neben den extrahierten Einthoven/Goldbergerableitungen durch die herznahe Mes-
sung zusätzliche Informationen der Brustwandableitungen abgebildet werden [177].
Um zukünftig die Datenbasis zu erweitern, werden in Kooperation mit einem Reha-
zentrum in Wolfsburg Messungen an 40 weiteren Patienten durchgeführt.

















Abbildung 4.14: Kapazitive Messungen an Herzpatienten.
Patient Diagnose Standard EKG Kapazitives EKG
1 HW, Stadium II RS in II,III und aVR RS in 2, 3, aR
2 Anterolateralinfarkt, St. II RS in aVL RS in aL
3 Anteroseptalinfarkt, St. III V1, V2, V3 RS 2, 3, aF
4 Bluthochdruck T- anomal V1 RS in aR
5 Postpacing Anomalie RS V1 RS 3, aR, aF
6 Anterolateral + HW, St. II Normal RS in 3
7 Linksschenkelblock neg T in III, DS DS, t-neg in aL
8 Apoplex RS in aVL RS in aL
9 s-t Änderung RS unspeziﬁsch RS in 3, aF
10 unspeziﬁsch RS in aVR RS in aR
RS=Repolarisationsstörung, DS=Depolarisationsstörung, HW=Hinterwand, St.=Stadium
Tabelle 4.1: Vergleich der diagnostischen Information der beiden EKG-Systeme an-
hand von zehn Herzpatienten.
4.2.3 Räumliche Messungen und BSPMs
Neben der Extraktion der Standardableitungen stand die einfache Zugänglichkeit
von Body-Surface-Potential-Maps im Fokus der Untersuchungen bezüglich der dia-
gnostischen Information. Dazu wurde aus den Daten mit Hilfe der in Kap. 3.3.4
beschriebenen Interpolation eine Potentialkarte berechnet und deren Verlauf über
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den Herzschlag berechnet. Dies wurde sowohl bei gesunden als auch bei Patienten
mit Herzerkrankungen durchgeführt. Abb. 4.15 zeigt eine derartige Potentialkarte
während des Maximums der R-Welle und den zugehörigen Butterﬂy-Plot, in dem alle
14 Kanäle übereinander während eines Herzschlages dargestellt sind. Die schwarzen
Rechtecke in dem 2D-Graph entsprechen den Sensorpositionen. Die Sensoren sind
so angeordnet, dass sie dem Blick auf den Körper entsprechen. Der Referenzsensor
wurde zu 0V gewählt, der Zeitpunkt der Potentialkarte ist im Butterﬂyplot mit
einer vertikalen Linie markiert (ca. 150ms).
Trägt man diese Karten nun für aufeinander folgende Zeitpunkte auf, entsteht
so eine Abfolge der Herzerregung als Sequenz. Abb. 4.16 zeigt exemplarisch eine





















Abbildung 4.15: Body-Surface-Potential-Map mit zugehörigem Butterﬂy-Plot.






Abbildung 4.16: BSPM-Sequenz eines Herzschlages.
T-Welle) des oben gezeigten EKGs während eines Herzschlages (zeitlich sind die
Graphen von links nach rechts zeilenweise angeordnet). Insbesondere während des
QRS-Komplexes und der T-Welle ist die räumliche Änderung der Potentialverteilung
sehr deutlich zu erkennen. Diese Messungen wurden ebenfalls durch ein T-Shirt
hindurch aufgenommen [177].
Berechnet man diese Potentialkarten jetzt z.B. für Messdaten eines Patienten, der
zwischen den normalen Sinus-Schlägen sogenannte Extrasystolen (engl. premature
atrial depolarizations, PAD) aufweist, kann man so die von einem anderen Schritt-
macherzentrum im Herzen ausgelösten Herzschläge und die veränderte Erregungs-
richtung und -stärke leicht sichtbar machen. Abb. 4.17 zeigt dies für unterschiedliche
Zeitpunkte im EKG, jeweils beim Maximum von R-, S- und T-Welle sowohl für den
Sinus-Schlag als auch für die Extrasystole. Man sieht deutlich den Unterschied in der
Erregungsstärke (R-Peak) und in der Potentialverteilung (R-und T-Peak). Die Ver-
teilung während des S-Peaks ist hingegen sehr ähnlich. Somit kann hier auf einfache
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Abbildung 4.17: BSPM eines Sinus-Schlages (links) im Vergleich zur Extrasystole
(rechts).
Weise und ohne Vorbereitung des Patienten eine detaillierte Analyse der Erregungs-
ausbreitung erfolgen [176].
4.2.4 Masseverbindung
Grundsätzlich besteht bei der kapazitiven Messung das Problem des fehlenden Be-
zugspotentials zum Körper. Diese Thematik wurde bereits in Kapitel 2.1.4 ausführ-
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lich diskutiert. Für die hier verwendeten Systeme wurden ebenfalls Messungen zum
Verhalten bezüglich der Groundverbindung durchgeführt, wobei insbesondere die
praktische Realisierbarkeit im Vordergrund stand. Abb. 2.1.4 zeigt das Verhalten
der Elektroden des EKG-Systems bei einer Messung ohne (a) und mit Massever-
bindung (b), außerdem wurde noch nachträglich das Signal ohne Masseverbindung
digital geﬁltert (c). Bei der Messung ohne direkte Masseverbindung besteht eine pas-
sive kapazitive Erdung über die Aluminiumplatte des EKG-Systems direkt hinter
dem Elektrodenarray. Diese Erdung ist allerdings von der Messsituation abhängig
und daher wenig robust.
Zusätzlich wurden Versuche mit aktiver kapazitiver Masseelektrode durchgeführt,
auch hier war eine Erzeugung des Bezugspotentials möglich, allerdings war die ver-
wendete Elektrodengröße mit 10x10 cm2 bei den eigentlichen Messungen wenig prak-
tikabel. Kleinere Elektroden brachten hingegen keine stabilen oder nur sehr langsam
einschwingende Massepotentiale, so dass aus praktischen Gründen zur Erdung eine
galvanische Verbindung am Arm mittels einer Klammerelektrode bevorzugt wurde.
Diese liefert in allen Messsituationen die besten Ergebnisse und bringt im Gegen-
satz zum Anbringen einer zusätzlichen kapazitiven Elektrode keine Nachteile in der
Handhabung. Auch beim Helmsystem wurde eine galvanische Masseverbindung als
Bezugspotential gewählt, wobei hier eine einzelne Klebeelektrode verwendet wur-
de, wie sie normalerweise beim EKG eingesetzt wird. Diese wurde entweder auf der





















Abbildung 4.18: EKG-Messung ohne Masseverbindung (a), mit Masseverbindung
(b) und mit Software-Filter (c).
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4.3 Kapazitives EEG
Die Messungen von EEG-Signalen wurden mit dem beschriebenen Helmsystem durch-
geführt, wobei zu Beginn der Arbeit auch Messungen mit Einzelelektroden zur Be-
urteilung der Machbarkeit durchgeführt wurden.
4.3.1 Alpha-Messungen
Zu Beginn der Entwicklungen wurde eine Messung mit zwei kapazitiven Elektroden
durchgeführt, wobei eine Elektrode als Referenz auf dem Vorderkopf (Position Fp2)
und eine Elektrode über dem okzipitalen Cortex auf dem Hinterkopf (Position O1)
positioniert wurde. Diese Elektroden wurden diﬀerenziell verschaltet und mit einer
Messkarte die Daten aufgenommen. Das eigentliche Experiment bestand aus Wech-
seln (jeweils etwa zehn Sekunden) von Augen oﬀen bzw. Augen geschlossen mit
mehreren Wiederholungen. Abb. 4.19 zeigt einen Ausschnitt dieser Messung. Der
EEG-Kanal wurde schmalbandig mit einem Bandpass (8-13Hz) geﬁltert, um den
Alpha-Bereich zu extrahieren. Parallel zu den Wechseln zwischen Auge auf/zu wur-
de ein Triggersignal manuell erzeugt, um im Nachhinein den Messablauf nachvoll-
ziehen zu können. Die einzelnen Bereiche sind entsprechend zum aktuellen Zustand
der Augen markiert.
Wie zu erwarten misst man eine Modulation des Alpha-Rhythmus, wobei die
Amplitude bei geschlossenen Augen entsprechend signiﬁkant erhöht ist. Mit dieser
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Abbildung 4.19: Kapazitive EEG-Messung der Alpha-Modulation mit einem Kanal.
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Messung konnte die grundsätzliche Eignung der entwickelten kapazitiven Elektroden
für die Messung von EEG-Signalen aufgezeigt werden. Allerdings wurde diese Mes-
sung mit lediglich einem Kanal durchgeführt. Daher wurden derartige Messungen
wiederholt, als das Helmsystem mit voller Kanalanzahl zur Verfügung stand. Da-
mit wurde auch eine ortsaufgelöste Messung möglich. Bei den Messungen mit dem
Helmsystem trat allerdings ein zusätzliches Phänomen auf, welches in der Struktur
des Helmes begründet ist. Durch das Helmgewicht tauchen im Messsignal zusätzli-
che Artefakte auf, die auf Grund der Pulsbewegung entstehen und das eigentliche
Nutzsignal überlagern. Diese Pulsartefakte müssen bei der Auswertung der Daten
berücksichtigt werden. Abb. 4.20 zeigt ein Rohsignal eines Helmkanales, welches mit
dem Pulsartefakt überlagert ist.
Um dieses unerwünschte Pulsartefakt aus den Messdaten herauszuﬁltern, wurde
eine ICA (INFOMAX-Algorithmus) auf die Daten angewendet, um dann anschlie-
ßend mit Hilfe einer schmalbandigen Filterung die Alpha-Modulation sichtbar zu
machen. Abb. 4.21(b) zeigt das Zeitsignal der entsprechenden ICA-Komponente (Fil-
terung 8-15Hz) mit den jeweiligen Augenzuständen. Die Abfolge von Auge auf/zu
wurde mit Hilfe einer über Lautsprecher erfolgten Ansage an den Probanden reali-
siert. Man kann gut die Modulation des Alpha-Rhythmus mit den beiden Zuständen
erkennen. Darunter ist der gleiche Zeitbereich als Spektrogramm dargestellt, welches
die Änderung im interessierenden Frequenzbereich nochmals deutlich macht. Zusätz-
lich kann mit der verwendeten Toolbox (EEGlab), mit der auch die ICA berechnet
wurde, eine Rückprojektion der ICA-Komponente auf die Messkanäle erfolgen [178].
Damit wird berechnet, wie stark die (unabhängige) Komponente in den einzelnen














Abbildung 4.20: Kapazitives Messsignal mit überlagertem Pulsartefakt.
110 4.3 Kapazitives EEG
(a) ICA-Map (b) Alpha-Modulation in Zeit- und Zeit-Frequenz-
Darstellung
Abbildung 4.21: Messung der Alphamodulation mit dem Helmsystem nach ICA.
Kanälen vorhanden ist. Daraus lässt sich schließlich eine Potentialkarte auf die Kopf-
oberﬂäche projizieren (Abb. 4.21(a)), die die Verteilung der jeweiligen Komponente
zeigt. Wie hier zu sehen ist, ist die Alphamodulation wie erwartet auf den hinte-
ren Teil des Kopfes begrenzt, daher kann man mit Hilfe dieser Rückprojektion die
gemessenen Signale anhand der funktionalen Hirnregionen veriﬁzieren.
4.3.2 VEP/SSVEP
Die später für das BCI-System eingesetzten VEP/SSVEP-Signale wurden ebenfalls
vorher evaluiert. Dabei wurden zunächst grundsätzliche Experimente durchgeführt,
um die Nachweisbarkeit dieses im Vergleich zur Alphamodulation amplitudenmä-
ßig kleineren Signals zu überprüfen. Dafür wurde ein blinkendes Schachbrettmuster
verwendet, wobei die Ergebnisse auch mit einer LED-Matrix reproduzierbar waren.
Abb. 4.22 zeigt eines dieser ersten Experimente, bei dem zwei Messungen direkt hin-
tereinander durchgeführt wurden, eine mit dem blinkenden Schachbrett, die zweite
mit verdecktem Schachbrett. So sollte verhindert werden, dass mögliche Störein-
kopplungen zu VEP-ähnlichen Artefakten führen können, die dann möglicherweise
falsch interpretiert werden. Die rote Kurve zeigt die sich ergebende VEP-Erregung,
die blaue Kurve hingegen zeigt keinen derartigen Verlauf. Beide Messungen wurden
anhand eines Triggersignals über mehrere Trials (N=50) gemittelt, um z.B. Störun-
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Abbildung 4.22: EEG-Messung zum Nachweis eines VEPs.
Weiterhin wurden Messungen mit unterschiedlichen Probanden und bei verschie-
dene Frequenzen durchgeführt, insbesondere um den Übergang von VEP- zu SSVEP-
Signalen zu charakterisieren, bzw. deutlich zu machen. Dabei wurden auch ICA-
Methoden zur Extraktion des Signals verwendet. In Abb. 4.23 sind zwei Messungen
bei unterschiedlichen Stimulationsfrequenzen dargestellt, zum einen bei einer langsa-
men Frequenz, bei der ein transientes VEP messbar ist (Abb. 4.23(a)), zum anderen
bei einer relativ schnellen Stimulation, bei der sich ein SSVEP bildet (Abb. 4.23(b)).
Beide Messungen wurden am okzipitalen Cortex gemessen (Helmsystem), die Signa-
le wurden über einen entsprechenden Zeitraum (30 s) aufgezeichnet und anhand des
mit aufgezeichneten Triggersignals gemittelt, um Störungen zu unterdrücken. Au-
ßerdem wurde ein 30Hz Tiefpassﬁlter angewendet, um höherfrequente Störungen zu
dämpfen.
Zusätzlich kann man wie bereits angesprochen eine ICA auf einen derartigen
Datensatz anwenden, um das VEP-Signal zu extrahieren und anschließend auf die
Kanäle zu projizieren (Abb. 4.24(a)). Auch hier wurde die entsprechende ICA-

















(a) VEP-Messung mit 1,5 Hz












(b) VEP-Messung mit 14,5 Hz
Abbildung 4.23: VEP-Messungen am okzipitalen Cortex mit unterschiedlichen Sti-
mulationsfrequenzen (Mittelung).
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(a) ICA-Map
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(b) VEP mit 2 Hz Schachbrettwechsel (rot)
Abbildung 4.24: VEP-Messung nach ICA-Zerlegung.
Komponente über die Trials gemittelt (Abb. 4.24(b)). Erwartungsgemäß sieht man
die transienten VEP-Antworten 100ms nach dem Stimulationsreiz (rote Linie). In
der Projektion wird ebenfalls die Begrenzung auf den okzipitalen Cortex sichtbar.
Für die Nutzung der VEP/SSVEP-Signale in einem BCI ist aber die spektrale
Darstellung des VEPs wesentlich relevanter, weil sich so ein SSVEP-Signal aufgrund
der scharfen Frequenz deutlich leichter von den Störsignalen trennen lässt, als das
im Zeitbereich möglich ist. Außerdem kann so schon mit deutlich weniger Trials eine
Detektion der entsprechenden Frequenz erfolgen. In Abb. 4.25 ist das Frequenzspek-
trum einer Messung mit dem Helmsystem zu sehen, wobei nur ein okzipitaler Kanal
(Oz) dargestellt ist. Im Spektrum lassen sich zwei relevante Signalanteile deutlich
machen, zum einen der durch das Pulsartefakt hervorgerufene Frequenzkamm bei
niedrigen Frequenzen (Pulsfrequenz und Oberwellen), zum anderen das eigentliche
SSVEP-Signal bei 13Hz, welches in diesem Fall das eigentliche Nutzsignal darstellt.
Grundsätzlich kann man daraus schließen, dass für eine gute Trennbarkeit des
Artefaktes von der SSVEP-Stimulation Frequenzen oberhalb von etwa 7Hz zu be-
vorzugen sind, da dann eine Überlagerung beider Signalanteile vermieden wird. Man
kann zwar aufgrund des zusätzlich aufgezeichneten Triggersignals mit Hilfe einer ent-
sprechenden Korrelation beider Signale eine Trennung von Nutzsignal und Artefakt
durchführen, trotzdem liefert dieses Verfahren bessere Ergebnisse, wenn beide Fre-
quenzbereiche nicht überlagert sind, da dann ein größerer Signal-Rausch-Abstand
nutzbar ist. Da es beim BCI um eine möglichst schnelle Detektion des entsprechen-
den Signals geht, sollte von vornherein Wert auf eine optimale Wahl der Frequenz-
bänder gelegt werden.
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Abbildung 4.25: Frequenzspektrum einer VEP-Messung mit markiertem Messsignal
und Pulsartefakten.
4.4 Brain-Computer Interface
Zur Realisierung eines Brain-Computer-Interfaces wurden die in Kapitel 3.4 vorge-
stellten Aufbauten bzw. Algorithmen verwendet. Mittels zweier Schachbrettmuster
mit unterschiedlicher Frequenz und der Analyse mittels der beschriebenen Softwa-
re konnten so die vorher kapazitiv nachgewiesenen SSVEP-Signale zur Realisierung
eines BCIs verwendet werden. In Abb. 4.26 sind die Ergebnisse eines Trainings-
durchgangs im Spektrum dargestellt. Es handelt sich um drei Trainingsteile mit je
30 Sekunden Dauer, wobei als Stimulationsfrequenzen 10,5Hz und 12,5Hz gewählt
wurden.





























(b) 12,5 Hz Schachbrett














(c) 10,5 Hz Schachbrett
Abbildung 4.26: Trainingsergebnisse einer SSVEP-Messung.
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Die dargestellten Spektren wurden jeweils für den kompletten Datensatz (je 30 s)
berechnet, dadurch lässt sich die jeweilige SSVEP-Frequenz sehr schön darstellen.
Allerdings muss für ein BCI mit wesentlich kürzeren FFT-Fensterlängen gearbeitet
werden, wenige Sekunden müssen ausreichen, um die jeweilige Frequenz zu extrahie-
ren, gleichzeitig sinkt die Frequenzauﬂösung der berechneten Spektren entsprechend.
Im Folgenden werden daher Messungen und Verfahren zur Lösung dieser Problema-
tik und zur Realisierung des SSVEP-BCIs beschrieben.
4.4.1 Erste Messungen mit Schwellwertverfahren
Zu Beginn dieser Arbeiten wurden zunächst auf Basis eines schwellenbasierten Ver-
fahrens Messungen durchgeführt [165]. Dabei wurden anhand der Trainingsdaten
Schwellen im Spektrum des EEGs deﬁniert, anhand derer die Entscheidung, ob eine
bestimmte SSVEP-Frequenz vorliegt, getroﬀen wurden. Die Berechnung der Schwel-
len wurde anhand einer gleitenden FFT durchgeführt, dass heißt ein Ausschnitt aus
den Daten mit deﬁnierter Länge (3-8 Sekunden) wurde sekundenweise über die Da-
ten geschoben und die entsprechenden Parameter (Leistung im jeweiligen Spektral-
band) berechnet. Anhand dieser Berechnungen konnten für die unterschiedlichen
Fensterlängen die Unterscheidung zwischen stimuliertem und unstimuliertem Fall
durchgeführt werden (Abb. 4.27(a)). Dabei wird deutlich, dass wie erwartet mit
steigender Fensterlänge und damit größerer Anzahl von Trials im jeweiligen Fenster
eine bessere Trennung zwischen stimulierter (on) und unstimulierter (oﬀ) Messung
erfolgt. Mit diesem Verfahren wurden unterschiedliche Versuchspersonen analysiert,
jeweils mit verschiedener Fensterlänge (Abb. 4.27(b)). Dabei wurde deutlich, dass
bei etwa sieben Sekunden Fensterlänge eine zufriedenstellende Detektionsgenauig-
keit von 80% erreicht wurde. Versuchsperson 4 zeigte insgesamt schlechtere Genau-
igkeitswerte, selbst bei acht Sekunden Fensterlänge ist lediglich eine Genauigkeit
von 60% zu erreichen [179].
Zusätzlich wurden mit Hilfe dieses Verfahrens erste erfolgreiche Online-BCI-Mes-
sungen durchgeführt. In Abb. 4.28 ist eine derartige Messung dargestellt. Die Ver-
suchsperson saß dabei vor dem Bildschirm und bekam in 20-sekündigem Abstand
Anweisungen zu sehen, welches der Muster sie fokussieren soll, um nachher den Ver-
lauf der Messung nachvollziehen zu können. Dabei gab es drei Anweisungen: rechtes
Muster (R), linkes Muster (L) und kein Muster (X). Die jeweiligen Abschnitte dau-
erten 32 Sekunden, die Analyse anhand des vorher durchgeführten Trainings wurde
mit einer Fensterlänge von acht Sekunden durchgeführt.
Im oberen Graphen ist die Bandleistung im Bereich der rechten Stimulations-















































(a) Boxplot-Analyse der Trainingsdaten
mit unterschiedlicher Fensterlänge





















subject 1 (12 Hz)
subject 2 (11 Hz)
subject 3 (13 Hz)
subject 4 (15 Hz)
(b) Maximal erreichbare Genauigkeit unter-
schiedlicher Versuchspersonen
Abbildung 4.27: Analyse von Trainingsdaten mit Hilfe von Schwellwerten im Leis-
tungsspektrum.
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Linke Schachbrett−Frequenz (11 Hz)
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Abbildung 4.28: Online-BCI-Messung mit Hilfe des Schwellwertverfahrens.
frequenz (12Hz), im unteren Graphen die der linken Stimulationsfrequenz (11Hz)
dargestellt. Wie zu erwarten, steigt die jeweilige Leistung dann an, wenn das entspre-
chende Muster fokussiert wurde, wobei die rechte Frequenz besser detektiert wurde
als die linke, bei der die Leistung etwas mehr schwankte. Gestrichelt eingezeichnet
sind die Entscheidungsschwellen, die anhand des Trainings berechnet wurden und
mit Hilfe derer die Detektion und das Feedback an den Benutzer gesteuert wurde.
Zur weiteren Optimierung der Erkennung wurden außerdem die bereits in Ab-
schnitt 2.4.3 beschriebenen Support-Vector-Machines eingesetzt, um insbesondere
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die Detektionszeit zu verkürzen und das Verfahren robuster gegenüber Störungen
zu machen [166].
4.4.2 Anwendung von Support-Vector-Machines
Bei der Klassiﬁzierung mittels SVM muss zwischen drei Kategorien unterschieden
werden (rechts, links, kein Fokus), daher wird ein dreiteiliges Training mit 30 Sekun-
den je Kategorie durchgeführt. Anschließend kann mittels der SVM eine Trennung
der Trainigsdaten erfolgen und die Supportvektoren für die spätere Online-BCI-
Messung berechnet werden. Abb. 4.29 zeigt die Merkmalsausprägung einer derarti-
gen Klassiﬁzierung als Scatter-Plot (nach einer vorher durchgeführten Diskriminan-
zanalyse) mit den schwarz eingezeichneten Trennungslinien und den drei Klassen,
die anhand des Trainings festgelegt wurden. Bei der Klassiﬁzierung wurde eine Fens-
terlänge von vier Sekunden gewählt.
Dabei wird eine sehr gute Trennung der einzelnen Klassen deutlich. Die ermittel-
ten Trennungslinien, welche anhand der Supportvektoren berechnet wurden, tren-
nen die einzelnen Bereiche optimal. Mittels dieser Trainingsdaten kann nun eine
Online-BCI-Messung erfolgen, wobei mit der kürzeren Fensterlänge von lediglich
vier Sekunden eine schnellere Detektion und damit eine präzisere Generierung des
Feedback- bzw. Steuersignals erfolgten. In Abb. 4.30 ist eine derartige Messung dar-
gestellt, wobei die durchgezogene Linie wieder die Anweisungen an den Probanden























Abbildung 4.29: Klassiﬁzierung eines BCI-Trainings mittels SVM.
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Abbildung 4.30: Online-Messung mit SVM-Klassiﬁkation.
repräsentiert, außerdem sind die einzelnen Klassen farblich hinterlegt (R=rechts,
L=Links, K=kein Fokus). Die Messpunkte repräsentieren nun die während der Mes-
sung ermittelten Merkmalsausprägungen und repräsentieren die online ermittelten
Zuordnungen des Signals in die drei Klassen.
In dieser Messung konnte eine Detektionsgenauigkeit von über 95% erreicht wer-
den, was für die meisten BCI-Anwendungen völlig ausreichend ist. Grundsätzlich
hängt die erreichbare Genauigkeit aber von den im Training errechneten Trennungs-
ebenen der SVM und damit von der Qualität der Trainingsdaten ab. In Abb. 4.31
sind zwei Trainingsergebnisse mit unterschiedlicher Qualität gezeigt, wobei die jewei-
ligen Klassen wieder entsprechend markiert sind. Es ist gut zu sehen, dass bei einem
schlechten Training die einzelnen Klassen stark überlappen. Damit wird auch bei
einer späteren Online-Messung die Detektionsgenauigkeit entsprechend sinken. Die
Software ist aus diesem Grund so aufgebaut, dass sie im Anschluss an ein Training
eine Analyse der Trainingsdaten vornimmt und eine Vorhersage der zu erwartenden
Detektionsgenauigkeit ausgibt. Anhand dieses Wertes kann nun entschieden werden,
ob man das Training für die Online-Messung verwendet oder aber eine Wiederholung
eventuell auch bei anderen Stimulationsfrequenzen durchführt. Zu diesem Zweck
existiert ein weiteres Analysetool, mit dessen Hilfe man die Spektren der gemessenen
Signale anzeigen kann und dort möglicherweise vorhandene Störungen im Spektrum
ausschließen kann. Bekannterweise ist die Amplitude der SSVEPs abhängig von der
Frequenz und vor allem der Versuchsperson, so dass es sinnvoll sein kann, einige Fre-
quenzen vor der eigentlichen Messung zu testen. Zu diesem Zweck wurde außerdem
ein spezieller Modus vorgesehen, der einen Frequenz-Sweep vornimmt und anhand
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(a) Training mit schlechter Trennung.





















(b) Training mit guter Trennung.
Abbildung 4.31: Unterschiedliche Trainingsergebnisse (je 3x 30 s Training).
der daraus gewonnenen SSVEP-Signale Vorschläge für die optimalen Frequenzen bei
der jeweiligen Versuchsperson machen kann. Grundsätzlich führt die Nutzung der
SVM-Klassiﬁzierung aber zu einer signiﬁkanten Beschleunigung des BCI-Systems.
Im Vergleich zu herkömmlich gemessenen SSVEP-BCIs ist es allerdings noch um
einen Faktor 2-3 langsamer (Fensterlänge beim kapazitiven System konservativ mit
6 Sekunden angenommen), so dass sich der Vorteil, den man durch den Wegfall
der Präparationszeit erhält, nach einer gewissen Anzahl von Entscheidungen wie-
der kompensiert, da mit einem herkömmlichen System mehr Entscheidungen pro
Zeit (Bitrate) getroﬀen werden können. Ein dreifach schnelleres Standard-EEG-BCI
hätte 20 Minuten Vorbereitungszeit nach 10 Minuten BCI-Messung aufgrund der
höheren Bitrate kompensiert und wäre ab dann schneller. Daher muss die Detek-
tionsrate des kapazitiven Systems weiter verbessert werden, um die Systemvorteile
bezüglich der Einfachheit der Messung zu behalten.
4.4.3 Demonstrator
Auf Basis des beschriebenen kapazitiven SSVEP-BCIs wurde eine Steuerung eines
Modellfahrzeuges als Demonstrationsaufbau realisiert, wobei die eigentliche Steue-
rung die Richtung des Fahrzeuges beeinﬂusst. Das Fahrzeug fährt dabei mit einer
konstanten Geschwindigkeit. Die Lenkung wird mit dem rechten und linken Schach-
brett kontrolliert, wird keines der beiden Muster fokussiert, fährt das Fahrzeug gera-
deaus. Abb. 4.32(a) zeigt den Steuerbildschirm mit den beiden Schachbrettmustern.
In der Mitte ist das Videobild der Kamera zu sehen, die in dem Modellfahrzeug
eingebaut ist und per Funk mit dem BCI-PC verbunden ist. Des Weiteren sieht man
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(a) Bildschirm mit Schachbrettmustern
und eingebettetem Videobild
(b) Modellfahrzeug mit eingebauter Ka-
mera
Abbildung 4.32: BCI-Demonstrator mit Modellfahrzeugsteuerung.
oberhalb der Schachbretter zum einen ein breites Rechteck (weiß/grün), welches für
Anweisungen an die Versuchsperson genutzt werden kann um Messungen besser eva-
luieren zu können. Außerdem sind neben den Rechtecken kleine Quadrate angeordnet
(rot/schwarz), welche das Steuersignal, das das BCI-System aus dem EEG extrahiert
hat, an die Versuchsperson zurückmelden. In Abb. 4.32(b) ist das eigentliche Mo-
dellfahrzeug zu sehen, das mit einer Kamera im Führerhaus und einer modiﬁzierten
Getriebeübersetzung ausgestattet wurde, um mit der Detektionsgeschwindigkeit des
BCIs eine vernünftige Steuerung zu gewährleisten. Mit diesem Aufbau konnte eine




Die kapazitive Messung von Biosignalen (z.B. EKG, EEG) stellt zunehmend eine
ernst zu nehmende Alternative zu den herkömmlich verwendeten Elektroden dar, die
meist auf einem galvanischen Kontakt zur Haut basieren, welcher durch Kombina-
tion einer Ag/AgCl-Elektrode mit einem entsprechenden Elektrolytgel erzielt wird.
Kapazitive Elektroden hingegen versprechen eine Vereinfachung der Messung durch
die kontaktlose Aufnahme des Biosignals und ermöglichen insbesondere durch den
isolierenden Charakter neuartige Messungen durch Kleidung oder Haare hindurch.
Im Rahmen dieser Arbeit wurden diese kapazitiven Elektroden insbesondere im Hin-
blick auf die Eignung und Anwendbarkeit im Bereich der EKG- und EEG-Messung
unter Berücksichtigung des aktuellen Stands der Forschung untersucht.
Die Eigenschaften der Elektroden und der benötigten Beschaltung wurden de-
tailliert betrachtet, wobei das für die Empﬁndlichkeit relevante Eingangsrauschen
in diversen Konﬁgurationen evaluiert wurde. Dazu wurde ein Modell der Elektrode
aufgestellt und mit entsprechenden Messungen verglichen. Als wichtigster Einﬂuss-
faktor wurde dabei die Beschaltung des Eingangs bestehend aus der Koppelkapazität
zum Körper und dem Eingangswiderstand des Impedanzwandlers, der das Signal von
der kapazitiven Elektrode aufnimmt, ausgemacht. Neben den durch die Simulation
berechneten Faktoren traten dabei zusätzliche Beiträge in Form von 1/f-Rauschen
auf, welches aufgrund der sehr hoch-impedanten Eingangsbeschaltung nur in dieser
speziellen Schaltungskonﬁguration auftritt. Dieses Rauschen ist oﬀensichtlich auf
Ladungsﬂuktuationen auf der Eingangskapazität zurückzuführen. Diese bestimmen
insbesondere für EEG-Messungen die maximale Empﬁndlichkeit und das daraus re-
sultierende Rauschen ist verantwortlich für das im Vergleich zu Ag/AgCl-Elektroden
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geringere Signal-zu-Rausch Verhältnis. Insgesamt konnte die Eignung der kapaziti-
ven Elektroden aber sowohl für das EKG als auch für ausgewählte EEG-Signale
erfolgreich nachgewiesen werden und anhand der entwickelten Systeme die Anwend-
barkeit aufgezeigt werden.
Die kapazitive EKG-Messung wurde bereits in zahlreichen Publikationen nachge-
wiesen. Fokus der hier vorgestellten Forschung war die Kombination der einfachen
Anwendbarkeit der Elektroden mit einer neuartigen Systemkonﬁguration, die klassi-
sche Zeitdarstellung und Body-Surface-Potential-Mapping kombiniert und so einen
schnellen Zugang zu einer breiten diagnostischen Datenbasis liefert. Die Kombina-
tion des Elektrodenarrays mit dem Tablet-PC ermöglicht eine direkte Darstellung
am Patienten, die Messung durch Kleidung hindurch vereinfacht das Verfahren zu-
sätzlich. Anhand von Vergleichsmessungen und Messungen an Herzpatienten unter
realen Bedingungen konnte die Leistungsfähigkeit dieses Ansatzes sowohl für die
Zeitdarstellung als auch für die BSPMs nachgewiesen werde. Die weitere Entwick-
lung und Forschung bezüglich des EKG-Systems kann sich daher auf die Erhöhung
der Ortsauﬂösung mit mehr EKG-Kanälen und die Optimierung der Anpassung des
Systems an die Brustkorboberﬂäche konzentrieren. Um den diagnostischen Nutzen
zu evaluieren, wurde bereits eine klinische Studie in Zusammenarbeit mit dem Uni-
versitätsklinikum Göttingen begonnen, die das System im Bereich der Infarktdiag-
nostik im direkten Vergleich zum herkömmlichen EKG einsetzt. Im Gegensatz zu
den bisher untersuchten Patienten handelt es sich hier um akute Notfälle, bei denen
insbesondere die für viele Infarktarten charakteristische Hebung der ST-Strecke im
EKG auftritt. Dazu sollen mindestens 50 Patienten in realer Klinikumgebung unter-
sucht werden. Ziel dieser Studie ist die Weiterentwicklung des Systems im Hinblick
auf den zukünftig praktischen Einsatz im medizinischen Alltag.
Die Verwendung der kapazitiven Elektroden im Bereich der EEG-Messung ver-
spricht auf Grund der noch deutlicheren Verkürzung der Vorbereitungszeit ebenfalls
ein hohes Anwendungspotential, hierbei muss aber die bereits erwähnte geringere
Empﬁndlichkeit im Vergleich zu galvanischen Systemen für die jeweilige Anwen-
dung berücksichtigt werden. Viele BCI-Ansätze haben sehr hohe Anforderungen an
das Signal-zu-Rausch-Verhältnis und sind schon mit herkömmlichen, galvanischen
Elektroden nur sehr aufwendig realisierbar. Die im Rahmen dieser Arbeit vorge-
stellten SSVEP-Signale sind sehr gut für die Nutzung mit kapazitiven Elektroden
geeignet, die erreichte maximale Detektionsgeschwindigkeit liegt lediglich einen Fak-
tor zwei bis drei unter herkömmlichen Systemen. Den speziellen Randbedingungen
der kapazitiven Elektroden, z.B. das erhöhte Störumfeld und die erforderliche Dy-
namik der Verstärker, wurde durch eine Neuentwicklung des kompletten Signal-
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pfades von der Elektrode über den Verstärker und die Analog/Digitalumsetzung
bis zur Datenverarbeitung Rechnung getragen. Dadurch konnten auch erstmals mit
einem kapazitiven Helm-System und einer relativ hohen Kanalanzahl von 28 Kanä-
len EEG-Messungen durchgeführt werden, die in Form von Alpha-Messungen und
VEP-Experimenten dokumentiert wurden. Die Weiterentwicklung der kapazitiven
EEG-Messung auf Basis des hier aus praktischen Gründen favorisierten Ansatzes
der schwachen Kopplung hängt direkt mit der Elektrodenentwicklung zusammen.
Des Weiteren besteht auch Potential bei der Optimierung des Helmdesigns um die
Anwendbarkeit auf verschiedene Probanden zu erhöhen und das System auf die An-
wendungsfälle zu spezialisieren (z.B. für VEP-Messungen mit einer Konzentration
der Kanäle auf die relevanten Hirnregionen). Es existiert kurzfristig die Möglichkeit
der klinischen Anwendbarkeit überall dort, wo die vorhandene Empﬁndlichkeit aus-
reicht. Hier könnten in Zukunft mit einer deutlichen Vereinfachung der Messprozedur
leichter und schneller Untersuchungen durchführt werden.
Die Entwicklung im Bereich kapazitiver Elektroden konzentriert sich zunehmend
auf die Bereiche, wo eine möglichst unsichtbare Überwachung von Vitalparametern
gefragt ist, z.B. bei der Integration in Alltagsgegenstände wie Betten oder Auto-
sitze. Die in dieser Arbeit durchgeführten Untersuchungen können dazu beitragen,
insbesondere die Interpretation der dort zu messenden Signale zu verbessern und die
kapazitive Messung als Alternative im normalen klinischen Einsatz zu qualiﬁzieren.
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Kapazitive Elektroden ermöglichen eine einfache Messung des 
Elektrokardiogramms (EKG) und Elektroenzephalogramms (EEG). Sie 
koppeln im Gegensatz zu herkömmlich verwendeten galvanischen 
Elektroden das Biosignal über einen isolierten kapazitiven Kontakt 
zum Körper aus. Der Fokus dieser Arbeit liegt auf der Charakterisierung 
des Übertragungsverhaltens dieser kapazitiven Elektroden und 
der praktischen Anwendung im Bereich der Routine-Diagnostik 
und spezieller Interface-Systeme am Beispiel des Brain-Computer 
Interfaces. 
Das im Rahmen dieser Arbeit entwickelte portable EKG-System 
ermöglicht die Messung mit 15 Elektroden, selbst durch Kleidung 
hindurch, und verbindet die klassische EKG-Messung mit einem 
einfachen Zugang zu komplexen räumlichen Darstellungen der 
Herzaktivität in Form von Body-Surface-Potential-Maps. Das 
Verfahren wird direkt mit etablierten Verfahren verglichen und 
anhand realer Patientendaten validiert. Dazu wurden Messungen 
in klinischer Umgebung durchgeführt. Die Ergebnisse zeigen eine 
gute Übereinstimmung der Messungen zwischen kapazitivem und 
galvanischem Aufbau. Durch die spezielle Anordnung der Elektroden 
im verwendeten System kann eine deutliche Vereinfachung der EKG-
Messung realisiert werden. 
Die in dieser Arbeit durchgeführte elektrische Charakterisierung der 
Elektroden und die Beschreibung der Rauschprozesse ermöglicht ein 
besseres Verständnis der besonders für das EEG benötigten höheren 
Messempfindlichkeit. Um diese praktisch nachzuweisen, bzw. die 
Grenzen des Systems aufzuzeigen, wird der Aufbau eines kapazitiven 
28-Kanal-Helmsystems beschrieben, welches zusammen mit der 
ebenfalls entwickelten analogen und digitalen Signalverarbeitung 
EEG-Messungen ermöglicht. Vorgestellt werden Messungen der 
Alpha-Aktivität und visuell evozierter Potentiale. Letztere Signale 
werden zusätzlich in einem speziellen Aufbau zur Realisierung 
eines kapazitiven Brain-Computer-Interfaces verwendet und damit 
beispielhaft eine Steuerung eines Modellfahrzeugs demonstriert. 
Martin Oehler
Kapazitive Elektroden zur Messung bioelektrischer Signale
